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La nascita pretermine è una delle principali cause di mortalità infantile nel
mondo, circa il 40% di tutte le morti neonatali avvengono nelle prime 24 ore
di vita. I nati pretermine (i nati prima della 37◦ settimana di gestazione),
insieme ai nati sottopeso, rappresentano circa il 5% dei neonati nei paesi
sviluppati e il 25% circa delle nascite nei paesi in via di sviluppo. Sebbene
la mortalità perinatale e neonatale siano frequenti tra i bambini nati prima
del termine previsto da una gravidanza completa, gli studi e i progressi nel
campo della terapia intensiva neonatale hanno portato nel corso degli anni
un crescente aumento della sopravvivenza dei neonati pretermine. Vari studi
internazionali [1,2] riportano risultati incoraggianti persino tra i nati estrema-
mente prematuri, se si considera il trend di riduzione osservato negli ultimi
anni, che ha visto la mortalità infantile ridursi da poco più di 8.0 nel 1990 a
3.34 per 1000 nati vivi nel 2008, con un’incidenza della sopravvivenza fino
al 33% a 23 settimane di gestazione, fino al 57% a 24 settimane, dell’80% a
28 settimane e del 98% a 32 settimane. In Italia vi sono pochi dati su scala
nazionale circa la sopravvivenza di questi neonati; gli studi più recenti sono
stati condotti a livello locale o regionale, con esiti generalmente simili a quelli
internazionali.
L’insufficienza respiratoria rappresenta la forma più comune di patologia che
si trovano a fronteggiare i neonati che superano i primi mesi di vita: da
ripetute indagini epidemiologiche risulta che l’asfissia continua ad essere il più
importante evento patologico neonatale. Questo problema ha manifestazioni
eterogenee in relazione all’età gestazionale e quindi al grado di maturazione
dell’apparato respiratorio: nel neonato a termine l’insufficienza respiratoria
è causata da affezioni polmonari o extrapolmonari che alterano il fisiologico
processo di adattamento neonatale, mentre nel neonato pretermine è l’imma-
turità delle diverse componenti del sistema respiratorio che causa un grado
di insufficienza respiratoria di grado tanto più severo quanto minore è l’età
gestazionale. L’incidenza così elevata nelle prime epoche di vita dipende
quindi, in massima parte, dall’immaturità strutturale di diversi organi che
concorrono al mantenimento della funzione ventilatoria: polmoni e vie aeree,
4
sistema cardiocircolatorio, sistema neurovegetativo. Fra le cause più frequenti
di insufficienza respiratoria nel prematuro si ha la “Malattia delle Membrane
Ialine” (o RDS dall’inglese “Respiratory Distress Sindrome”), una patologia
che colpisce il 10% dei nati prematuri e la cui incidenza dipende dal grado di
prematurità e dal peso di nascita del neonato (Figura 1) [3].
Figura 1: Rapporto tra età gestazionale e incidenza dell’RDS nel prematuro [3].
La ventilazione meccanica ha rappresentato un fondamentale passo avanti
nell’assistenza dei pazienti affetti da malattie respiratorie. Nei neonati, e
in particolare nei nati prematuri, il cui apparato respiratorio non è giunto
a completo sviluppo, è necessario l’uso della ventilazione artificiale per con-
sentire un adeguato riempimento del polmone e per garantire un sufficiente
scambio gassoso polmonare. Tuttavia, già poco dopo la sua introduzione
nella pratica clinica, è divenuto evidente come questo trattamento possa
aumentare il rischio di lesioni al tessuto polmonare del neonato prematuro,
favorendo lo sviluppo della displasia broncopolmonare (Bronchopulmonary
Dysplasia) e determinando il cosidetto “Ventilator-induced lung injury” (VI-
LI). Risulta quindi evidente che l’importanza della formazione del personale
clinico che assiste il neonato alla nascita è quindi fondamentale per ridurre la
mortalità neonatale. L’esito degli interventi sul neonato è inoltre gravato dal
rischio di complicanze o effetti collaterali non sempre prevedibili o del tutto
stimabili attraverso l’attuale strumentazione a causa dell’elevata variabilità
inter-paziente [4, 5].
Queste complicazioni possono essere ridotte grazie all’uso di una strategia di
ventilazione protettiva per il danno polmonare e attraverso l’uso di protocolli
atti a ridurre la durata dello svezzamento dal supporto ventilatorio mecca-
nico; è però importante ricordare che questi protocolli includono una serie
di istruzioni che cambiano a seconda delle condizioni cardiorespiratorie del
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paziente.
Alla luce di quanto specificato emerge, quindi, la necessità di sviluppare
un sistema innovativo in grado di simulare differenti risposte alle diverse
modalità di ventilazione meccanica e di replicare le reali condizioni di lavoro
con cui il personale medico dovrà confrontarsi in sala parto e durante un
intervento rianimatorio. La formazione attraverso la simulazione avanzata
ha assunto, quindi, molta importanza in quanto garantisce all’operatore la
possibilità di affrontare molte delle condizioni critiche che possono presentarsi
durante la cura del neonato [6]. A tale scopo sono nati negli anni diversi
centri di simulazione neonatale nel mondo; in Italia e in particolare nella zona
pisana, all’interno dell’Unità operativa di Neonatologia, è presente il centro
NINA (ceNtro di formazIone e simulazioNe neonAtale) [7], un ambiente ad
alta tecnologia il cui obiettivo è appunto la formazione del personale medico
sulle tecniche di rianimazione del neonato per accrescere la sicurezza dei
pazienti. Il Centro attualmente utilizza un simulatore avanzato, il SimNewB,
che come un neonato bionico, racchiude in sé funzioni respiratorie elemen-
tari, cardiocircolatorie, neurologiche. Nonostante il SimNewB sia uno dei
simulatori più all’avanguardia presente oggi in commercio, presenta alcuni
limiti legati essenzialmente alla progettazione del sistema stesso, che portano
ad una dinamica di respirazione a pressione positiva, l’opposto di ciò che
avviene nella realtà. La modalità di ventilazione triggerata necessaria per
portare a termine l’atto respiratorio in pazienti con problematiche respiratorie
significative non può, dunque, essere simulata con SimNewB, perché non è
presente la depressione necessaria ad attivarla.
Considerando più in generale l’ambito di ricerca fino a qua descritto, vi sono
diversi tipi di simulatori del sistema respiratorio a disposizione del persona-
le clinico: simulatori per valutare le prestazioni dei ventilatori, simulatori
meccanici impiegati per lo studio della fisiologia del sistema respiratorio,
simulatori come strumento di supporto alle decisioni cliniche. Dopo un’analisi
dei simulatori polmonari esistenti sul mercato e presentati in letteratura,
sono emerse alcune limitazioni intrinseche, quali la mancanza di un sistema
complesso per la rappresentazione della funzione respiratoria, ovvero di un
sistema che sia funzionale e anatomico al tempo stesso, problemi di ingombro
e talvolta modelli troppo complessi per un facile impiego durante prove di
training. E’ quindi evidente l’interesse della ricerca moderna nel migliorare i
sistemi esistenti e realizzare simulatori maggiormente affidabili sia in termini
di ripetibilità, che fedeltà alle reali condizioni cliniche.
Considerando pertanto, i limiti dei simulatori per la ventilazione disponibili sul
mercato ma comunque unica scelta attuale come strumento di addestramento
del personale clinico, il presente lavoro di tesi ha condotto alla realizzazione
di un simulatore respiratorio neonatale a cinque camere completando un
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lavoro precedente che ha previsto, inizialmente, lo sviluppo di un prototipo a
singola camera. Il simulatore è stato progettato per essere compatibile con
i ventilatori meccanici comunemente utilizzati nei centri di terapia intensi-
va neonatale e potenzialmente utile in corsi di formazione per il personale
clinico. La scelta di realizzare un simulatore multi-compartimentale rientra
in una scelta clinica che permette di ottenere un sistema ad elevata fedeltà
dal punto di vista anatomico-funzionale, in quanto si riesce a simulare i tre
lobi del polmone destro e i due lobi del polmone sinistro, cosa che consente
di simulare condizioni cliniche che implicano un malfunzionamento parziale
dell’organo. Questo rappresenta un elemento di novità, e quindi un punto di
forza per il presente lavoro di tesi, e risulta di fondamentale importanza nella
sperimentazione clinica. Con lo scopo quindi di simulare il comportamento
reale del polmone in un neonato pretermine, (potenzialmente patologico) è
stato condotto uno studio approfondito che ha portato all’integrazione nel
simulatore, di un circuito meccanico dotato di un meccanismo analogico per la
regolazione della resistenza offerta da tale circuito. Infine una parte del lavoro
si è concentrata sullo sviluppo di un programma Labview per la gestione
complessiva del sistema e che ha portato alla realizzazione di un’interfaccia
software dedicata per la regolazione dei parametri fisiologici caratteristici del
sistema respiratorio in neonati pretermine.
In particolare il lavoro di tesi è strutturato secondo il seguente criterio.
Nel Capitolo 1 viene introdotta l’anatomia e la fisiologia del sistema respi-
ratorio con la presentazione delle principali patologie neonatali che colpiscono
i nati pretermine; tale studio è stato finalizzato alla ricerca e all’analisi preli-
minare dei parametri clinici per la progettazione del simulatore.
Nel Capitolo 2 è presentata una panoramica delle strategie di ventilazione
prestando particolare attenzione alle problematiche legate all’uso di una ven-
tilazione meccanica e sono stati descritti sia i simulatori polmonari disponibili
sul mercato che quelli presenti in letteratura, prestando particolare attenzione
ai simulatori neonatali.
Alla fine di questo studio teorico introduttivo saranno definiti i parametri
critici individuati per il funzionamento del sistema.
Il Capitolo 3 è incentrato sulla descrizione del simulatore a partire dal
prototipo a singola camera, in particolare vengono illustrati i componenti
meccanici e l’approccio software per il controllo del simulatore. Nello stesso
capitolo si descrivono, inoltre, le principali modalità di ventilazione che il
prototipo è in grado di simulare.
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Il Capitolo 4 descrive il simulatore a cinque camere e l’intera procedu-
ra sperimentale, dal design della struttura al dimensionamento del circuito
meccanico, illustrando l’analisi meccanica a cui è stato sottoposto. Parte del
Capitolo è dedicata allo sviluppo software con relativa interfaccia grafica per
la gestione del sistema coordinando tutte le cinque unità.
Come spiegato nei capitoli introduttivi, la formazione attraverso la simu-
lazione ha assunto una notevole importanza per chi assiste e si prende cura
del neonato. Il Capitolo 5 riporta i risultati ottenuti dalle simulazioni, presen-
tando le prove di validazione effettuate con personale medico specializzato e
mostrando inoltre i risultati dell’interazione simulatore-ventilatore sempre con
il supporto dei clinici. Il Capitolo contiene infine la discussione dei risultati
presentati, illustrando i punti di forza e di debolezza del sistema.
In conclusione del lavoro si riportano alcune riflessioni e i possibili sviluppi
futuri, confermando dunque che l’obiettivo principale del lavoro è stato quello
di aprire nuove strade nel mondo della formazione continua in ambito di venti-





1.1 Anatomia dell’apparato respiratorio
L’apparato respiratorio è rappresentato dall’insieme di organi che adempiono
alla funzione respiratoria, la quale ha per fine essenziale lo scambio dei
materiali gassosi fra l’aria ed il sangue (Figura 1.1). Suoi organi principali
sono i due polmoni, destro e sinistro, dove appunto tale scambio avviene; essi
sono accolti nella cavità toracica, d’ambo i lati del cuore, e sono rivestiti dalle
rispettive membrane sierose: le pleure [8].
Figura 1.1: Scambio dei gas respiratori a livello dell’unità alveolo-capillare [11].
Gli organi destinati a mettere i polmoni in rapporto con l’ambiente ester-
no sono il naso, la faringe, la laringe, la trachea ed i bronchi, costituenti
nell’insieme le vie aerifere, con il concorso della cavità orale (Figura 1.2).
L’apparato respiratorio è, quindi, un sistema molto complesso, costituito da
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varie componenti diversificate sia sul piano anatomico che sul piano funzionale.
E’ riportata, di seguito, una descrizione degli elementi costitutivi del sistema
respiratorio, a partire dalle vie aeree [8].
Figura 1.2: Rappresentazione schematica dell’apparato respiratorio dove si
evidenziano le principali strutture che lo compongono [10].
1.1.1 Le vie aeree superiori e inferiori
Le vie respiratorie hanno la duplice funzione di veicolare l’aria inspirata nei
polmoni e quella espirata dai polmoni all’esterno [8]. Si distinguono in vie
aeree superiori e vie aeree inferiori; le prime comprendono cavità nasali e
paranasali, faringe e laringe mentre le seconde comprendono trachea e bronchi.
Se non avessimo l’apparato respiratorio, l’O2 non potrebbe raggiungere le
cellule se non in quantità minime e la CO2 non potrebbe essere eliminata, ma
si accumulerebbe nei tessuti.
1.1.1.1 Naso esterno, cavità nasale e cavità paranasali
Il naso esterno è un rilievo impari, in forma di piramide triangolare, che fa
sporgenza sulla faccia e contiene la parte anteriore della cavità nasale, che
comunica con l’esterno per mezzo delle due narici. Lo scheletro del naso
esterno è in parte osseo ed in parte cartilagineo, rivestito da cute, tessuto
connettivo sottocutaneo e fascetti muscolari. L’interno è ricoperto da epitelio
respiratorio, frammisto a cellule secretorie di superficie.
La cavità nasale (o naso interno) è una cavità ampia, allungata sagittalmente
e appiattita trasversalmente, divisa nelle due fosse nasali, destra e sinistra,
da un setto nasale cartilagineo e osseo. In ciascuna di esse una ristretta
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regione è sede dell’organo dell’olfatto e viene detta per ciò regione olfattiva,
ed è contrapposta a tutta la rimanente parte della fossa nasale, chiamata
invece regione respiratoria. La cavità nasale è ricoperta da un epitelio di
tipo cilindrico pseudostratificato ciliato, detto anche epitelio respiratorio, ad
eccezione del vestibolo e della regione olfattiva.
In ciascuna fossa nasale si distingue una parte più piccola, anteriore e inferiore,
che è compresa nella porzione cartilaginea del naso esterno e che è detta
vestibolo nasale. La rimanente parte, assai più estesa, è la fossa nasale
propriamente detta; con questa comunicano cavità accessorie, dette seni
paranasali. La mucosa nasale, che ricopre le cavità nasali e le narici, è
riccamente vascolarizzata e permette di riscaldare e inumidire ulteriormente
l’aria in ingresso.
Le ossa mascellare, frontale, sfenoide ed etmoide del cranio presentano grandi
spazi mucoperiostali, i seni paranasali, comunicanti con la cavità nasale.
La mucosa di ciascun seno è composta da una lamina propria di tessuto
connettivo vascolare fusa con il periostio. L’epitelio respiratorio che riveste
i seni paranasali possiede, come quello della cavità nasale, numerose cellule
cilindriche ciliate le cui ciglia provvedono a far avanzare il muco verso la
cavità nasale (Figura 1.3).
1.1.1.2 Rino-faringe e laringe
La faringe è un organo cavo, impari e mediano che è intercalato nel decorso
delle vie dirigenti e respiratorie [8]. E’ suddivisa in tre regioni: una superiore,
detta parte nasale (o rinofaringe); una media, detta parte orale (o orofaringe);
una inferiore, detta parte laringea. La rinofaringe costituisce la parte superiore
della faringe in comunicazione con la cavità nasale per mezzo delle coane e con
la cavità orale attraverso l’istmo delle fauci. La tonaca mucosa della faringe ha
colorito roseo, un po’ più intenso nella parte nasale; la rinofaringe è rivestita
da un epitelio respiratorio e da una lamina propria della mucosa nasale priva
di papille. La lamina propria della parte posteriore della rinofaringe contiene
la tonsilla faringea che unitamente alla tonsilla linguale e alle due tonsille
palatine costituisce il così detto anello linfoide, che sta come barriera di difesa
all’inizio delle vie dirigenti e respiratorie.
La laringe è quel segmento impari dell’apparato respiratorio che si estende
dalla faringe alla trachea; serve non solo al passaggio dell’aria, ma anche alla
produzione dei suoni. La laringe è costituita da uno scheletro e la sua parete
è rinforzata da diverse cartilagini ialine e da cartilagine elastica. Queste
cartilagini sono articolate tra loro tramite legamenti e il loro movimento
reciproco è controllato da muscoli scheletrici intrinseci ed estrinseci. Le
principali strutture sono l’epiglottide, l’aritenoide e le corde vocali. Durante
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la deglutizione, l’epiglottide e l’aritenoide coprono le corde vocali inibendo
l’aspirazione di sostanze verso le vie aeree inferiori.
Figura 1.3: Sezione del naso che mostra la parete laterale della cavità nasale.
Sono visibili il seno frontale e il seno sfenoidale (a, r), il meato superiore,
medio ed inferiore (q, n, i), l’orificio faringeo della tromba di Eustachio (h), la
conca superiore, media e inferiore (p, o,m) e il meato nasofaringeo (l) [10].
1.1.1.3 Trachea e bronchi
La trachea ed i due bronchi principali, nei quali la trachea stessa si biforca,
rappresentano i segmenti delle vie aere interposti tra la laringe e i due polmoni.
La trachea è un ampio condotto mediano, con uno scheletro costituito da
15-20 anelli cartilaginei che hanno la forma di ferro di cavallo e conferiscono
alla trachea stessa la forma di tubo cilindrico [8]. L’estremità superiore della
trachea subisce i movimenti di innalzamento e abbassamento della laringe,
data l’estensibilità e l’elasticità dell’organo; la parte inferiore della trachea
rimane invece quasi fissa. La parete della trachea è ricoperta esternamente da
un sottile strato di connettivo lasso, mentre la superficie interna è rivestita
dalla tonaca mucosa, formata da un epitelio di rivestimento di tipo respiratorio
e dalla lamina propria, ricca di fibre elastiche.
Dalla biforcazione della trachea si originano i due bronchi, destro e sinistro,
ciascuno dei quali, entrato nel corrispondente polmone, si risolve in ramifi-
cazioni, formando così l’albero bronchiale. In ciascun bronco si considerano
pertanto il tronco bronchiale e i rami bronchiali.
L’albero bronchiale è costituito da:
• vie aeree esterne ai polmoni, bronchi primari e bronchi extrapolmonari;
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• vie aeree interne ai polmoni quali bronchi intrapolmonari, bronchioli,
bronchioli terminali e bronchioli respiratori.
Mano a mano che le vie aeree diminuiscono di calibro, si può osservare una
diminuzione della quantità di cartilagine, del numero di ghiandole e cellule
caliciformi ed un aumento del tessuto muscolare liscio e del tessuto elastico.
I bronchi propriamente detti hanno la stessa conformazione della trachea
ma presentano un diametro più piccolo e pareti più sottili; sono diretti in
basso e lateralmente, divergendo secondo un angolo di circa 70◦. Il bronco
destro è più verticale del sinistro e si divide in tre bronchi, che penetrano
nei tre lobi del polmone destro; il bronco sinistro si biforca in due rami,
che entrano nei due lobi del polmone sinistro. Queste ramificazioni lobari
rappresentano i bronchi intrapolmonari. Appena penetrati nei lobi polmonari,
i bronchi lobari si suddividono in rami più piccoli, detti bronchi segmentali ;
infine da ciascun bronco segmentale si originano i bronchi sottosegmentali che
decorrono all’interno di un segmento.
Il parenchima polmonare è costituito dall’insieme di numerosi corpuscoli,
fra loro indipendenti, chiamati lobuli polmonari. Ciascuno di essi riceve un
bronco lobulare, derivato dalle ultime diramazioni bronchiali decorrenti tra
i lobuli polmonari e dette perciò bronchi interlobulari. Questi si originano
da ciascun bronco segmentale ed hanno un diametro di 2 mm. Il bronco
lobulare, del calibro di circa 1 mm, penetra lungo l’asse del lobulo polmonare,
ove si risolve in ramuscoli del diametro di un terzo circa di millimetro, detti
bronchioli terminali, i quali sono ancora regolarmente cilindrici, a parete
liscia, e possono essere considerati le vere e proprie ramificazioni ultime
dell’albero bronchiale. Ciascun bronchiolo terminale si divide in due bronchioli,
chiamati bronchioli respiratori, che cominciano a presentare lungo le loro
pareti piccole estroflessioni emisferiche isolate, che sono gli alveoli polmonari ;
gli alveoli polmonari, dapprima radi lungo ciascun bronchiolo respiratorio,
vanno poi rapidamente infittendosi. Mano a mano che i bronchioli respiratori
si ramificano, il loro diametro si restringe e il numero di alveoli aumenta.
Dopo alcune biforcazioni, ogni bronchiolo respiratorio termina in un condotto
alveolare. I condotti alveolari si ramificano ulteriormente e terminano ognuno
con una dilatazione a fondo cieco costituito da due o più gruppi di alveoli,
detti sacchi alveolari (Figura 1.4).
L’insieme delle ramificazioni, fornite di alveoli polmonari che derivano da un
bronchiolo terminale, prende il nome di acino polmonare; questo è considerato
l’unità elementare del parenchima polmonare. Si calcola che ciascun lobulo
polmonare contenga da 12 a 18 acini polmonari.
Si ritiene che i due polmoni presentino complessivamente una superficie
alveolare, detta anche superficie respiratoria, di circa 50 m2.
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Figura 1.4: Schema della ramificazione di un bronco lobulare: seguendo
l’ordine di ramificazione troviamo i bronchioli terminali (1), i bronchioli
respiratori (3), condotti alveolari (5), sacchi alveolari (4) e pori alveolari
(8) [10].
1.1.2 I polmoni
I polmoni, visceri essenziali della funzione respiratoria, vengono distinti in
polmone destro e polmone sinistro ed occupano le parti laterali della cavità
toracica. Sono separati l’uno dall’altro per mezzo di un grosso spazio sagittale
mediano, la cavità mediastinale, che accoglie il cuore con i grossi vasi, la
trachea e l’esofago, oltre ad altri organi; sono divisi dai visceri addominali
per mezzo del diaframma [8].
Il polmone presenta una consistenza spugnosa; è molto elastico e resistente,
cosa che favorisce il ritorno elastico del parenchima in fase espiratoria. Il
polmone fetale è invece compatto. Allo stato di moderata distensione, i
diametri massimi del polmone adulto sono all’incirca i seguenti: verticale 25
cm, sagittale 16 cm, trasversale 10 cm a destra e 7 cm a sinistra. Il peso
assoluto complessivo del polmone alla nascita oscilla, prima della respirazione,
fra i 60 e i 65 gr e, dopo la respirazione, per il maggior aﬄusso di sangue, fra
gli 80 e i 100 gr.
Data la forma di cono verticale incavato medialmente e in basso, ciascun
polmone presenta: una base, inferiore; un apice, superiore; due facce, l’una
costale e l’altra mediastinale; tre margini, anteriore, posteriore e inferiore.
I polmoni sono divisi in lobi per mezzo di profonde scissure dette incisure
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interlobari (Figura 1.5):
• il polmone destro presenta normalmente tre lobi, distinti in: superiore,
medio e inferiore, e quindi due incisure interlobari (obliqua e secondaria);
• il polmone sinistro presenta due lobi soltanto: il superiore e l’inferiore,
e pertanto una sola incisura interlobare (obliqua).
Figura 1.5: Polmoni in proiezione anteriore: 1, trachea; 2, apice polmonare;
3, bronco sinistro; 4, lobo superiore; 5, margine anteriore; 6, lobo inferiore; 7,
faccia diaframmatica; 8, faccia mediastinica; 9, margine inferiore; 10, lobo
medio; 11, scissura interlobare [10].
Il lobo inferiore è il più sviluppato, soprattutto nel polmone destro, dove
il lobo medio è il più piccolo.
Ciascun polmone è dotato di una propria membrana di rivestimento detta
pleura, la quale è una membrana sierosa pari a una doppia parete, che riveste
e aderisce alla parete interna del torace col suo foglietto parietale, e alla parete
distale di ogni polmone col suo foglietto viscerale. Fra la pleura parietale e
viscerale rimane una cavità chiusa e a pressione negativa: la cavità pleurale.
La cavità pleurale è normalmente una cavità virtuale, contenendo solo una
minima quantità di liquido sieroso, che facilita, nei movimenti respiratori, lo
scorrimento del polmone rivestito dalla pleura viscerale sulla pleura parietale.
La cavità pleurale diventa cavità reale se vi penetra aria oppure se vi si
raccoglie liquido; quanto più abbondante è la quantità di aria o di liquido,
tanto più è limitata l’espansività del polmone che finisce col ritrarsi verso la
sua radice, compresso dal materiale raccolto (Figura 1.5).
Ciascun polmone è costituito dalla parte intrapolmonare dell’albero bronchiale
e dai lobuli polmonari. Questi ultimi formano il parenchima polmonare. Ogni
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mm2 di parenchima polmonare contiene in media 250 alveoli, la cui superficie
totale corrisponde a 31, 2 mm2.
1.1.2.1 Struttura e caratteristiche degli alveoli polmonari
Gli alveoli sono piccoli diverticoli di circa 200 µm di diametro derivanti dai
bronchioli respiratori. Gli alveoli formano la struttura funzionale primaria
dell’apparato respiratorio in quanto le loro sottili pareti permettono lo scambio
tra anidride carbonica e ossigeno tra l’aria nel loro lume e il sangue nei capillari
adiacenti. Sebbene ogni alveolo sia una piccola struttura di circa 0, 002 mm3,
il loro numero totale è di circa 300 milioni e questo conferisce ai polmoni una
struttura spugnosa.
La parete di un alveolo polmonare è rivestita dall’epitelio alveolare, che è
molto appiattito e che consta di due tipi di cellule:
• le piccole cellule alveolari (o pneumociti di I tipo): presentano una parete
centrale costituita dal nucleo con attorno uno scarso alone di citoplasma,
la quale sporge lievemente verso la cavità alveolare. Occupano il 95%
della superficie alveolare e permettono ai gas di diffondere facilmente
verso i capillari;
• le grandi cellule alveolari (o pneumociti di II tipo): sono più numerose
delle piccole cellule alveolari, ma essendo sprovviste di lamine citopla-
smatiche coprono una parte più limitata della superficie dell’alveolo
polmonare. Sono ricche di organuli citoplasmatici deputati alla pro-
duzione del surfattante, un liquido di natura lipidica che, rivestendo
tutti gli alveoli, non permette il loro collassamento abbassando la ten-
sione superficiale, cioè la resistenza che l’aria deve vincere per entrare
nell’alveolo.
A causa del loro elevato numero, gli alveoli sono spesso addossati gli uni agli
altri, con la scomparsa dell’interstizio di tessuto connettivo tra loro. Per questo
moltissimi alveoli hanno come loro parete i setti interalveolari che li dividono
dagli alveoli polmonari confinanti. Ogni setto risulta costituito da una rete
di vasi capillari sanguiferi, rivestita su ambo i versanti dall’epitelio alveolare
dei due alveoli polmonari tra cui esso è interposto. Il setto interalveolare
può inoltre essere attraversato da alcuni pori interalveolari che mettono in
comunicazione i due alveoli polmonari confinanti.
Data l’immediatezza di rapporto dei vasi capillari sanguiferi degli alveoli
polmonari con le cavità respiratorie alveolari, si comprende la facilità con la
quale avvengono gli scambi gassosi fra l’aria inspirata e il sangue.
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1.2 Fisiologia dell’apparato respiratorio
Il compito principale dell’apparato respiratorio è rifornire le cellule dell’orga-
nismo di ossigeno ed allontanare l’anidride carbonica derivata dai processi
metabolici.
Alla respirazione partecipano: i polmoni, che effettuano gli scambi gassosi, ed
il sistema cardiocircolatorio, che ne organizza il trasporto. Essa consiste in
quattro processi fondamentali:
• ventilazione polmonare: movimento di entrata e di uscita dei gas dai
polmoni;
• scambi gassosi polmonari: diffusione di ossigeno dagli alveoli ai capillari
polmonari e, viceversa, di anidride carbonica;
• trasporto di ossigeno ai tessuti e di anidride carbonica da questi ai
polmoni, grazie al sistema circolatorio;
• regolazione del respiro: adeguare la ventilazione alla necessità dell’orga-
nismo e cooperare al controllo del pH nel sangue.
L’apparato respiratorio comprende due zone funzionali (Figura 1.6):
• la zona di conduzione: situata sia all’esterno che all’interno dei polmoni,
costituita dalla trachea e dalle prime sedici generazioni di bronchi e
bronchioli, convoglia aria dall’ambiente esterno ai polmoni. Oltre alla
sua proficua azione di filtrazione svolta dall’epitelio respiratorio, l’aria
viene inumidita e riscaldata prima che raggiunga la porzione respiratoria
dei polmoni;
• la zona respiratoria: costituita dalle ultime sette generazioni dell’albero
bronchiale, provvede allo scambio di gas tra l’aria ed il sangue. In
questa zona l’alta velocità di diffusione dei gas impone tessuti epiteliali
marcatamente sottili per favorire lo scambio dei gas con i capillari
polmonari.
Durante l’inspirazione mentre l’aria passa attraverso le vie aeree, incontra
un sistema di tubuli ramificati. Sebbene il diametro luminale di ciascun tubulo
susseguente continui a diminuire, il diametro totale delle varie ramificazioni
aumenta ad ogni livello succesivo di ramificazione. In questo modo la velocità
del flusso per un dato volume di aria inspirato diminuisce man mano che
l’aria si avvicina alla porzione respiratoria [12].
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Figura 1.6: Struttura delle vie aeree: le vie aeree fino alla diciassettesima
generazione non partecipano agli scambi gassosi; gli scambi avvengono dalla
diciassettesima in poi [11].
1.2.1 La meccanica della respirazione
L’atto respiratorio si effettua tramite la contrazione dei muscoli respiratori, la
quale causa l’espansione del torace e vince la resistenza elastica dei polmoni
nonché la resistenza di attrito opposta dalle vie aeree al passaggio dell’aria.
L’apparato respiratorio fa entrare ed uscire l’aria con un meccanismo di
pompa a due fasi: una positiva ed una negativa. Nella fase espiratoria la
pompa funziona creando una pressione che obbliga l’aria ad uscire; durante la
fase inspiratoria, invece, la pompa funziona negativamente facendo abbassare
la pressione nell’apparato respiratorio ed obbligando quindi l’aria ad entrare.
Tale risultato è ottenuto mediante l’attività dei muscoli inspiratori, che
determinano un aumento del volume del torace.
I muscoli respiratori non hanno un’attività ritmica automatica propria, ma tale
ritmicità dipende dal sistema nervoso centrale. Quindi i muscoli respiratori
sono fatti contrarre dall’azione dei motoneuroni respiratori, i cui corpi cellulari
sono contenuti nelle corna anteriori della sostanza grigia del midollo spinale, i
quali a loro volta ricevono i comandi che provengono dai centri respiratori.
I muscoli respiratori si distinguono in muscoli inspiratori e muscoli espiratori :
• i principali muscoli inspiratori sono il diaframma e gli intercostali esterni :
il diaframma interviene sia in atti respiratori normali che in atti forzati,
contraendosi diminuisce l’altezza della sua cupola e quindi aumenta il
diametro verticale della gabbia toracica; i secondi agiscono maggiormen-
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te negli atti forzati aumentando sia il diametro antero-posteriore sia
quello trasverso della gabbia toracica sollevando le coste e lo sterno in
avanti;
• i muscoli espiratori fondamentali sono gli intercostali interni, antago-
nisti degli esterni, e i muscoli addominali, che sono i più importanti.
Contraendosi tirano in basso le coste inferiori e con questo riducono
la base del torace ed in più diminuiscono, in via indiretta, il diametro
verticale del torace sospingendo passivamente il diaframma verso l’alto.
Il sistema polmoni-gabbia toracica viene stirato durante l’inspirazione dalla
contrazione dei muscoli inspiratori per cui, non appena essi si rilassano, ri-
torna al suo livello di equilibrio. Pertanto, la differenza che c’è tra muscoli
inspiratori ed espiratori è che, nel respiro tranquillo, i secondi non sono attivi
in quanto l’espirazione avviene in modo passivo a causa della forza elastica di
retrazione del sistema polmoni-gabbia toracica.
Nel neonato la stabilità del torace è fornita da una posizione piuttosto oriz-
zontale delle costole e i muscoli intercostali, contraendosi simultaneamente al
diaframma, hanno la funzione di fornire rigidità alla gabbia toracica piuttosto
che di espanderla. Il torace del prematuro, inoltre, è facilmente soggetto a
distorsione per la scarsa ossigenazione delle coste e per la ridotta funzionalità
dei muscoli intercostali [12].
1.2.1.1 Volumi e capacità polmonari
In una comune inspirazione a riposo introduciamo un volume d’aria atmosferi-
ca di circa 500 ml, che viene detto volume corrente (VC); mentre nell’esercizio
muscolare il volume inspiratorio può arrivare a 1000-1500 ml. Per quanto
riguarda il loro grado di dilatazione e di contrazione il torace ed i polmoni
possono assumere tre livelli (Figura 1.7):
• primo livello, detto livello inspiratorio massimo (LIM), è quello che
viene assunto dalla gabbia toracica e dai polmoni in essa contenuti
quando si sia immessa nell’apparato respiratorio la quantità massima
possibile di aria;
• livello espiratorio massimo (LEM) quando viene espulsa la massima
quantità d’aria possibile;
• livello espiratorio di riposo (LER) dal quale si staccano tutti gli atti
respiratori che facciamo normalmente. Il sistema si trova al LER quando
le due forze contrarie, quella di retrazione elastica dei polmoni e quella
di espansione della gabbia toracica, si trovano in equilibrio tra loro.
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Possiamo definire questo livello anche come il volume che prendono i
polmoni a muscolatura respiratoria completamente rilassata.
Al di sopra del volume corrente esiste un altro volume che va dall’apice di
un’inspirazione normale, con volume corrente di 500 ml, fino al LIM; tale
volume è il volume di riserva inspiratoria (VIR).
Il LER si trova in un punto intermedio tra LIM e LEM; questo punto non è
casuale, ma ha un valore ben determinato che è all’incirca uguale in tutti gli
individui ed è tale per cui tra LER e LEM vi siano circa 1, 2 litri. Pertanto,
espirando tutta l’aria che possiamo, partendo dal LER, ne espiriamo circa
un volume di 1200 ml. Questo volume è detto volume di riserva espiratoria
(VER). In condizioni normali il volume corrente è 500 ml, il VER è 1200 ml
ed il VIR è 2500 ml circa. La somma di questi tre volumi è una capacità che
prende il nome di capacità vitale (CV), la quale ci dà il volume della massima
prestazione che si può ottenere dall’apparato respiratorio.
Al di sotto del LEM si trova un altro volume, che è detto volume residuo
(VR); tale volume è di circa 1200 ml, corrisponde a quel quantitativo di aria
che permane nei polmoni al termine di un’espirazione forzata al massimo. La
somma della capacità vitale più il volume residuo dà la capacità massima
polmonare (CMP), che è la quantità massima di aria che può essere contenuta
nell’apparato respiratorio.
La capacità funzionale residua (CFR) è invece il volume di gas che rimane nei
polmoni alla fine di un’espirazione passiva e ammonta a circa 2400 ml [12].




Il lavoro che fanno i muscoli respiratori per far muovere l’aria è un lavoro che
si spende contro due ordini di resistenze:
• resistenze elastiche: una è la forza di retrazione elastica dei polmoni e
l’altra è la forza di espansione della gabbia toracica; l’insieme dei polmoni
e della gabbia toracica offre una resistenza elastica alla dilatazione o
alla compressione a seconda che si voglia inspirare oppure espirare;
• resistenze di carattere puramente resistivo: dovute alla difficoltà che
l’aria incontra a fluire attraverso l’albero respiratorio.
Le resistenze elastiche sono resistenze di carattere statico ovvero sono indi-
pendenti dalla velocità con cui avviene il movimento respiratorio, l’espansione
e la riduzione di volume. Le resistenze al flusso, invece, dipendono dalla
velocità con cui avviene l’atto respiratorio.
Le caratteristiche elastiche vengono espresse come compliance: ogni qual
volta si produce un aumento di pressione all’interno dei polmoni, il sistema





E’ chiaro quindi che tanto maggiore è l’incremento di volume che si ha
per un certo incremento di pressione, tanto maggiore è la distensibilità della
struttura respiratoria e viceversa. Parallelamente quindi più è alta la com-
pliance, minore sarà il lavoro che i muscoli respiratori dovranno fare per
dilatare questa struttura, viceversa più bassa è la compliance maggiore sarà
il lavoro.
La procedura standard per misurare la compliance nell’uomo è determinare
la relazione pressione-volume durante un’espirazione passiva partendo dalla
capacità polmonare totale: il sistema respiratorio si sgonfia lentamente, la
pressione alveolare rimane identica a quella atmosferica, mentre la pressione
nello spazio pleurico è circa uguale alla pressione intraesofagea e si misura
con un palloncino esofageo collegato a un trasduttore di pressione. La pen-
denza della curva polmoni-gabbia toracica (Figura 1.8) rappresenta dunque la
compliance: è massima nella porzione intermedia che è la porzione di lavoro
normale dell’apparato respiratorio e diminuisce a gradi elevati di dilatazione
e verso i gradi più estremi di espirazione.
Dalla Figura 1.8 osserviamo che la curva del polmone isolato ha una pen-
denza maggiore rispetto a quella del sistema torace-polmoni e questo significa
che il polmone da solo è più distensibile. Lo stesso vale per la curva della
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Figura 1.8: Curve pressione-volume statiche e passive: distensibilità
(compliance) dei polmoni, della gabbia toracica e della loro somma [12].
compliance del torace che si trova misurando la pressione transtoracica, cioè
la pressione che esiste tra l’interno e l’esterno del torace per ogni determinato
volume che il torace stesso assume.
Le resistenze elastiche del polmone sono dovute a due componenti principa-
li: la struttura elastica del parenchima polmonare e la tensione superficiale
esistente a livello degli alveoli. La tensione superficiale nei polmoni è deter-
minata dall’interfaccia aria-liquido, formata dal sottile strato di liquido che
ricopre la superficie interna degli alveoli; nel momento in cui i polmoni si
espandono oltre alla resistenza dovuta all’elasticità del tessuto polmonare,
si deve vincere anche la resistenza offerta dalla tensione superficiale del velo
liquido che si oppone all’espansione e tende a far collassare l’alveolo. Esiste
nel liquido che bagna gli alveoli una sostanza tensioattiva, il surfattante,
che ha la proprietà non solo di abbassare la tensione superficiale, ma anche
di renderla dipendente dal grado di dilatazione degli alveoli. L’utilità della
presenza di questa sostanza tensioattiva è, da un lato, di ridurre il lavoro
della muscolatura respiratoria nel distendere le strutture polmonari, dall’altro
di diminuire tale tensione durante l’espirazione e di evitare quindi il collasso
di un certo numero di alveoli che altrimenti si manifesterebbe in base alla
legge di Laplace (P = 2T
r
) [12].
Per quanto riguarda le resistenze al flusso d’aria, queste dipendono dagli
attriti che esso incontra nel passaggio attraverso le vie aeree. Nel sistema
respiratorio circa il 30-40% delle resistenze è localizzato a livello del naso,
dell’orofaringe e della faringe, mentre a livello dell’albero tracheobronchiale le
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strutture che offrono la maggior resistenza sono i bronchi di media grandezza,
mentre i bronchioli respiratori, a causa della loro enorme area di sezione
trasversa totale, intervengono soltanto in misura insignificante. Il grado di
resistenza è determinato, oltre che dalla lunghezza e dal raggio del condotto,
anche dal tipo di flusso che scorre al suo interno, che può essere di tipo
laminare o turbolento. A livello delle vie aeree di piccolo calibro, l’aumento
della sezione totale di ramificazione implica una progressiva riduzione della
velocità del flusso aereo, che è assai più basso e di tipo laminare. In queste
condizioni è possibile applicare la legge di Poiseuille, secondo la quale la






Un altro fattore che influenza fortemente la resistenza delle vie aeree è la
pressione transpolmonare che aumenta con l’aumento del volume del polmone;
si deduce, quindi, che l’aumento del calibro delle vie aeree con l’ispirazione
profonda comporta una variazione significativa di resistenza.
1.2.1.3 Volumi e pressioni in un normale ciclo respiratorio
Il movimento dell’aria dall’esterno all’interno del polmone e viceversa è
assicurato da un gradiente pressorio tra gli alveoli e l’esterno, che spinge l’aria
ad entrare nei polmoni. Le variazioni di pressione vengono misurate facendo
respirare il soggetto in uno spirometro e attraverso l’uso di un flussimetro,
utilizzando un palloncino esofageo. L’esofago è una struttura con delle pareti
facilmente deformabili e, nel suo tratto posto nel torace, risente della pressione
negativa del cavo pleurico.
In una espirazione passiva, quando i polmoni si trovano al LER e contengono
quindi un volume pari alla CFR, esiste nello spazio pleurico una pressione di−5
cmH2O e la pressione intrapolmonare è uguale a quella atmosferica in quanto
non entra né esce aria dai polmoni. La negatività della pressione intrapleurica
è una conseguenza delle forze opposte di retrazione del polmone e della gabbia
toracica, che tendono a dilatare lo spazio pleurico. Durante l’inspirazione il
volume contenuto nei polmoni sale fino a raggiungere il punto massimo (CFR
più il volume corrente introdotto), man mano che il torace ed i polmoni si
dilatano la pressione intrapleurica diminuisce di circa 2-3 cmH2O; il volume
del gas contenuto negli alveoli aumenta a causa della dilatazione iniziale
del polmone e la sua pressione di conseguenza diminuisce. Nella seconda
parte dell’inspirazione, il polmone termina di dilatarsi, il volume dell’aria
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alveolare non viene più variato e, di conseguenza, la pressione intrapolmonare
si riduce fino a riportarsi ad un valore uguale a quello atmosferico alla fine
dell’inspirazione.
Durante l’espirazione la pressione intrapleurica si innalza e si riporta al valore
di partenza di −5 cmH2O. Ciò è dovuto al fatto che i polmoni diminuiscono
di volume e la loro forza di retrazione elastica diviene sempre più bassa. La
pressione dell’aria alveolare tende ad aumentare rispetto a quella atmosferica
e si crea così un nuovo gradiente di pressione diretto verso l’esterno necessario
alla fuoriuscita dell’aria dal polmone. La pressione intraalveolare raggiunge
un valore massimo di circa 1 cmH2O durante un atto respiratorio a riposo, fino
a tornare, alla fine dell’espirazione, ad un valore uguale a quello atmosferico
(Figura 1.9) [12].
Figura 1.9: Variazioni della pressione alveolare, pressione intrapleurica e
volume di aria inspirato durante un ciclo respiratorio a riposo [12].
Analizzando i parametri ottenuti con la spirometria si può valutare la
funzionalità polmonare e diagnosticare la presenza di eventuali patologie.
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1.3 Sistema respiratorio alla nascita
L’organismo del bambino, a differenza di quello dell’adulto, è in continua e
progressiva evoluzione: l’accrescimento delle dimensioni del corpo si accompa-
gna a modifiche anatomiche e soprattutto allo sviluppo di tutte le sue funzioni,
che maturano fino a raggiungere gradualmente le condizioni dell’adulto. I
differenti aspetti sono particolarmente evidenti alla nascita e nel prematuro:
la configurazione delle vie aeree cambia con il procedere dello sviluppo, dalla
nascita sino all’età adulta [14]. In base all’età gestazionale (EG) i neonati
vengono distinti in tre gruppi:
• a termine: 37 ≤ EG < 42 settimane;
• pretermine: EG < 37 settimane;
• post-termine: EG ≥ 42 settimane.
1.3.1 Le vie aeree nel neonato
Nel neonato le alte vie aeree differiscono per struttura e funzione da quelle
dell’adulto. Le vie aeree superiori del bambino sono predisposte a fenomeni
ostruttivi, a causa delle loro ridotte dimensioni; sono più alte e più anteriori.
Le cavità nasali, che rappresentano il primo tratto dell’apparato respiratorio,
rivestono particolare importanza nel neonato, il quale possiede una respira-
zione prevalentemente nasale. L’eventuale impossibilità di una fisiologica
respirazione nasale può determinare l’insorgenza di gravi fenomeni asfittici e
di disturbi della nutrizione. La mucosa olfattiva ha una consistenza molle e
ricca di tessuto linfatico, quindi è facilmente soggetta a emorragie traumatiche.
Tre porzioni costituiscono la cavità faringea: rinofaringe, orofaringe, ipofa-
ringe. La parte superiore del rinofaringe presenta un rilievo rotondeggiante,
la tonsilla faringea; nei bambini che non hanno sviluppato una competenza
immunitaria, la tonsilla faringea può presentare puntate ipertrofiche con-
siderevoli provocando ostruzione meccanica all’apertura delle coane nasali.
L’orofaringe, che rappresenta il tratto medio della laringe, è delimitata in
alto dal margine libero del velo pendulo del palato molle, in basso dalla base
della lingua e sui lati dagli archi palatini. La lingua nel neonato è relativa-
mente larga rispetto alle strutture che la circondano e l’osso mandibolare è
più piccolo. Per tale motivo, determinate condizioni possono provocare il
rilassamento della lingua nella parte posteriore della faringe con conseguente
ostruzione delle vie aeree superiori. La laringe presenta sostanziali differenze
rispetto a quella dell’adulto: il corpo della laringe è localizzato in posizione
più cefalica, a livello della IV vertebra cervicale rispetto alla VI-VII vertebra
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cervicale dell’adulto, e le dimensioni sono molto più piccole in rapporto alla
superficie corporea, rispetto a quelle dell’adulto. Nel lattante l’epiglottide è
soffice e preformata a omega, mentre nell’adulto ha una struttura più rigida.
Il palato molle è aderente alla base della lingua in modo da chiudere l’istmo
oro-faringeo e mantenere la pressione negativa generata durante la suzione.
Alla nascita, il rapporto tra i due è molto diverso da quello che si trova nell’a-
dulto: durante la respirazione, palato molle ed epiglottide sono a contatto. Si
viene così a realizzare una continuità naso-faringo-laringea che favorisce la
respirazione nasale.
L’albero respiratorio del neonato è formata da strutture dinamiche che cam-
biano diametro in risposta ad una molteplicità di stimoli e non da condotti
rigidi; le variazioni del calibro hanno lo scopo di regolare il flusso aereo ed
una funzione di difesa. La trachea decorre lungo la linea mediana del collo e
del mediastino. Essa è pertanto in parte extra e in parte intratoracica. Nel
neonato è molto corta, ha una lunghezza di 4-5 cm e presenta uno scarso
sostegno cartilagineo. La trachea dei prematuri rispetto ai neonati a termine
possiede una maggior compliance a causa dell’immaturità polmonare degli
anelli cartilaginei. È comunque importante ricordare che nelle prime settimane
di vita dopo la nascita vi è un rapido aumento della quantità di muscolatura
liscia a livello delle vie aeree [14].
1.3.2 Sistema polmonare postnatale
Lo sviluppo del polmone umano abbraccia un periodo che inizia con l’apparire
della gemme polmonare nell’embrione, per terminare, dopo una crescita
progressiva nella prima infanzia (Figura 1.10). Nel periodo prenatale il
polmone non svolge alcuna funzione di scambio gassoso e le vie aeree e gli
alveoli sono ripieni di liquidi alveolari, secreto dalle cellule alveolari epiteliali
del I tipo.
L’anatomia bronchiale lobare, segmentale e subsegmentale è perfettamente
determinata già nel secondo mese di vita fetale, con una disposizione simile
a quella dell’adulto. Al contrario le dimensioni e la dinamica respiratoria
sono estremamente diverse: il sistema bronchiale del neonato è in termini
assoluti più stretto di quello dell’adulto e questo causa un aumento delle
resistenze delle vie aeree. I neonati intubati sopportano, infatti, solo brevi
periodi di respirazione spontanea in quanto la presenza del tubo endotracheale
aumenta ulteriormente la resistenza delle vie aeree e comporta per il bambino
un elevato sforzo respiratorio.
Il bronco principale destro è quasi in diretta continuazione con la trachea, ha
calibro maggiore del sinistro, ma minore lunghezza. Le strutture bronchiali del
bambino hanno una taglia minore rispetto a quelle dell’adulto e rispetto alla
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Figura 1.10: I quattro stadi maturativi dello sviluppo intrauterino del polmone
[14].
superficie corporea. Vi è inoltre una minor presenza di supporto cartilagineo,
il quale è più lasso e quindi più soggetto a fenomeni compressivi e distorsivi.
Durante il periodo postnatale, dalla 36◦ settimana ai 18 mesi di vita si assiste
alla crescita progressiva del numero degli alveoli polmonari e alla maturazione
del circolo polmonare. Già dalle prime settimane di vita si assiste ad un assot-
tigliamento dell’interstizio dei setti alveolari con un progressivo avvicinamento
delle due reti capillari, cui segue un processo di fusione. La trasformazione
da doppio a singolo strato della rete capillare contenuta all’interno dei setti
alveolari rappresenta l’ultimo stadio dello sviluppo polmonare.
Un fenomeno caratteristico delle prime fasi dello sviluppo postnatale del pol-
mone è il progressivo aumento della sua aerazione, definita dal rapporto tra
contenuto d’aria e volume polmonare. Oltre i 18-24 mesi di vita lo sviluppo
del polmone avviene parallelamente alla crescita della massa corporea e con
un rapporto stabile tra contenuto aereo e volume polmonare. La fase alveolare,
che ha inizio dalla 36◦ settimana di età gestazionale con la suddivisione dei
sacculi in subunità e la formazione dei veri e propri alveoli continua dopo
la nascita e avrà termine nella prima infanzia. Infine, rispetto al bambino
e all’adulto, il neonato ha conformazione e struttura della gabbia toracica
diversa: la forma cilindrica anziché ellissoidale, il decorso orizzontale delle
coste, la loro scarsa ossificazione ed infine la minore scursione diaframmatica
rendono meno efficienti gli scambi respiratori (Figura 1.11).
1.3.3 Fisiologia respiratoria nel neonato
Il bambino deve essere considerato un essere che cambia, passando attraverso
numerose fasi, ciascuna con peculiari caratteristiche anche se collegata alla
precedente e successiva. Il respiro del neonato è quasi esclusivamente dia-
frammatico e resta prevalentemente di tipo addominale fino a circa 3 anni,
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Figura 1.11: Apparato respiratorio del neonato: le vie aeree superiori e
inferiori.
successivamente diventa di tipo misto e dopo i 6-7 anni è prevalentemente
toracico. Il neonato, soprattutto se pretermine, è svantaggiato nel compiere il
lavoro respiratorio poiché l’elasticità del polmone è ridotta a causa della scarsa
produzione di surfactante e dell’eccessiva presenza di liquido endoalveolare;
la compliance della gabbia toracica è aumentata e le resistenze delle vie aeree
al passaggio dell’aria sono maggiori. Gli alveoli triplicano il loro numero
con l’età. La frequenza del respiro nel neonato si aggira intorno ai 20/60
atti respiratori al minuto (nel pretermine intorno ai 40/60 atti al minuto) e
il respiro risulta essere irregolare per ampiezza e frequenza [14], mentre la
temperatura si aggira intorno ai 36-37◦. Nel neonato l’80% della compliance
totale del sistema respiratorio è dovuto alla compliance polmonare e solamente
un 20% circa alla compliance della gabbia toracica, quindi la curva pressione-
volume è fondamentalmente espressione dell’elasticità polmonare. I neonati
prematuri hanno un apparato respiratorio non completamente sviluppato: la
massa è dell’ordine di 0.5 kg, ha un volume d’aria movimentato per ogni atto
respiratorio di circa 4 ml e le pressioni sono inferiori a 1-1.5 KPa.
La valutazione dei volumi polmonari in epoca neonatale e nei primi anni di
vita consente di ottenere informazioni fondamentali sia riguardo alla cresci-
ta e lo sviluppo polmonare sia per l’interpretazione dei test di funzionalità
respiratoria dipendenti dal livello di CFR. Quest’ultima rappresenta l’unico
volume polmonare statico misurabile di routine in soggetti non collaboranti.
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1.4 Malattie respiratorie del neonato
Durante i primi giorni di vita il neonato presenta caratteristiche modificate,
alcune delle quali sono in rapporto con le fisiologiche necessità dell’adatta-
mento alla vita extrauterina, altre invece rappresentano vere manifestazioni
patologiche legate sia a malattie congenite, sia a traumi da parto, sia all’au-
mentata sensibilità alle infezioni.
La prima valutazione del neonato avviene in sala parto al momento della
nascita con la valutazione dell’indice di APGAR (Tabella 1.1) [15]. Esso
prende il nome da Virginia Apgar, un’anestesista statunitense che lo ideò
nel 1952, e consiste nella rilevazione, a 1, 5 e se necessario 10 minuti dopo la
nascita, di 5 parametri ai quali può essere attribuito un punteggio che varia
da 0 a 2.
Parametro 0 punti 1 punto 2 punti
Battito cardiaco Assente <100 bpm >100 bpm
Respirazione Assente Debole o irregolare Vigorosa con pianto
Tono muscolare Assente(atonia) Flessione arti Movimenti attivi
Riflessi Assente Scarsa Starnuto, pianto
vivace, tosse
Colore della pelle Cianotico o pallido Estremità cianotiche Normale
Tabella 1.1: Indice di APGAR [15].
I neonati con punteggio alla nascita compreso tra 7 e 10 sono conside-
rati “normali”, quelli con punteggio tra 4 e 6 sono considerati “mediamente
depressi”, per cui necessitano di adeguata assistenza con determinazione di
un nuovo punteggio ogni 5 minuti. Infine quelli con punteggio inferiore a 4
sono considerati gravemente depressi e necessitano di rianimazione primaria
immediata.
Le malattie delle vie respiratorie costituiscono uno dei problemi più complessi
e di difficile gestione del periodo neonatale. Queste patologie nel loro insieme
sono numerose ed eterogenee e costituiscono un problema sanitario importante
perché sono spesso causa di mortalità precoce e per questo richiedono un
largo impiego di risorse professionali da parte degli operatori sanitari dedicati.
Le patologie delle alte vie respiratorie, comprendenti le vie aeree superiori e le
vie aeree inferiori extratoraciche, sono per lo più responsabili delle patologie
ostruttive. Tali ostruzioni possono verificarsi a livello del naso, del naso-
orofaringe, del laringe e dell’albero tracheobronchiale. Le patologie delle basse
vie respiratorie comprendono condizioni eterogenee costituite da patologie
delle vie aeree intratoraciche, patologie alveolari, patologie vascolari arteriose
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e venose, patologie dei vasi linfatici polmonari.
La prematurità è stata dimostrata essere la causa principale di mortalità in-
fantile nel mondo, con un milione di decessi ogni anno. Il neonato pretermine,
a causa dell’immaturità dei vari organi ed apparati, può presentare numerosi
problemi che sono tanto più frequenti quanto più nasce prima del termine.
Fra questi si riscontrano:
• difficoltà a mantenere un’adeguata temperatura corporea;
• difficoltà respiratoria legata all’immaturità del polmone (malattia delle
membrane ialine polmonari);
• difficoltà ad alimentarsi;
• rischio di infezioni;
• rischio di infezioni;




Il neonato, soprattutto se pretermine, è quindi svantaggiato nel compiere il
lavoro respiratorio e a questo devono essere associate le difficoltà connesse
alle possibili malformazioni congenite e acquisite dell’apparato respiratorio,
cardiocircolatorio e dei muscoli respiratori. Inoltre la nascita pretermine può
associarsi all’immaturità dei meccanismi nervosi di controllo del respiro [15].
1.4.1 Insufficienza respiratoria neonatale
L’insufficienza respiratoria neonatale rappresenta la forma più comune di
patologia in epoca neonatale ed ha manifestazioni eterogenee in relazione
all’età gestazionale e al grado di maturazione dell’apparato respiratorio.
L’insufficienza respiratoria, per definizione, è quella condizione in cui nel
sangue arterioso c’è una caduta della pressione parziale di ossigeno (PO2) al di
sotto di 60 mmHg o un aumento della pressione parziale di anidride carbonica
(PCO2) al di sopra di 49 mmHg a causa di una disfunzione dei polmoni.
Si distinguono due tipi di insufficienza respiratoria:
• insufficienza ventilatoria, dovuta ad un inadeguato volume di aria
inspirata disponibile per gli scambi gassosi;
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• insufficiente scambio alveolo-capillare di gas, dovuto a difetti di distri-
buzione o di diffusione.
Le condizioni patologiche che in epoca neonatale possono contribuire a realiz-
zare un quadro clinico di insufficienza respiratoria sono di natura polmonare,
vascolare e biochimica (Tabella 1.2) [16].
Malattie apparato respiratorio Sindrome da distress respiratorio neonatale
Tachipnea transitoria
Sindromi da air leak
Ipertensione polmonare
Polmoniti congenite




Malattie del sistema nervoso Anossia alla nascita
centrale e periferico Convulsioni
Emorragia endocranica
Sindrome di Ondine
Paralisi del nervo frenico
Danno del midollo spinale
Sindrome di Werdnig-Hoffman











Tabella 1.2: Principali categorie delle malattie respiratorie nel neonato, causa
di insufficienza respiratoria [16].
1.4.1.1 La sindrome da distress respiratorio neonatale
La sindrome da distress respiratorio neonatale (IRDS, Infant respiratory di-
stress syndrome) è una delle condizioni patologiche dell’apparato respiratorio
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più comuni nei neonati prematuri: colpisce l’1% dei neonati e il 10% dei nati
pretermine e ne costituisce la principale causa di morte. La sua incidenza de-
cresce all’aumentare dell’età gestazionale, dal 50% nei nati a 26-28 settimane,
fino al 25% nei nati tra le 30 e 31 settimane [17].
L’IRDS si sviluppa subito dopo la nascita e i suoi sintomi caratteristici sono
tachipnea, tachicardia, recessione della gabbia toracica, suoni espiratori e
cianosi durante gli sforzi respiratori. Lo sviluppo della patologia inizia con
un danneggiamento dell’epitelio alveolare e dell’endotelio vascolare con con-
seguente aumento della permeabilità al plasma e alle cellule infiammatorie
nell’interstizio e nello spazio alveolare. Alla base di questa affezione sta
l’assenza o la distruzione (per sofferenza neonatale) di surfattante, sostanza
tensioattiva prodotta dal polmone a partire dalla 24-esima settimana di gesta-
zione, che determina difficoltà nel compimento del normale atto respiratorio
(Figura 1.12).
Figura 1.12: Il volume respiratorio nel neonato a termine A) sano; B) affetto
da distress respiratorio [12].
La mancanza dell’agente tensioattivo o una sua diminuzione è la causa di
collassi polmonari (atelettasia), zone di parenchima collassano ed espellono
completamente l’aria. Il surfattante infatti, grazie alle sue caratteristiche
tensioattive, diminuisce la tensione superficiale che si crea all’interfaccia
tra aria e parete alveolare, impedendo che gli alveoli collassino al termine
dell’espirazione; inoltre svolge un ruolo fondamentale al momento della nascita,
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permettendo l’espansione del polmone nel primo atto respiratorio (Figura
1.13).
Figura 1.13: Tensione superficiale nelle sfere: (a) le forze di superficie nella
sfera più piccola generano una pressione più elevata di quella che si genera
nella sfera più grande e questo ne provoca il collasso; (b) il tensioattivo riduce
la tensione superficiale, in maniera maggiore nella sfera più piccola che in
quella più grande [17]
Spesso l’IRDS sfocia nella displasia bronco-polmonare (BPD, bronchopul-
monary dysplasia), che comporta danni alla struttura polmonare del neonato,
dovuti a infiammazione, fibrosi e e ipertrofia della muscolatura liscia delle vie
aeree. Nei casi di deficit importante, il trattamento con surfattante esogeno e
ventilazione meccanica determinano il più delle volte la completa risoluzione
del quadro acuto. Dal punto di vista clinico il periodo più critico per la
sopravvivenza corrisponde ai primi cinque giorni della malattia; dopo questo
periodo il numero delle cellule alveolari aumenta e la funzione polmonare
migliora.
La mancanza di tensioattivo porta ad una notevole difficoltà nella distensio-
ne dei polmoni: dalla curva verde della Figura 1.14, si può osservare come
un’inadeguata presenza di surfattante, rende i polmoni non perfettamente
espansibili provocando atelettasia dei piccoli alveoli. Mettendo a confronto
tra loro le curve di un polmone disteso con soluzione fisiologica e di uno
disteso con aria, rispettivamente curva rossa e curva blu, si nota che con l’aria
sono necessarie pressioni distendenti più elevate per gonfiare completamente
il polmone che con soluzione fisiologica. La causa è da ricercare quindi in un
annullamento del surfattante polmonare (solubile in acqua) quando i polmoni
vengono insuﬄati con soluzione fisiologica.
33
Figura 1.14: Curve pressione-volume di un polmone umano normale riempito
con soluzione fisiologica o con aria e di un polmone affetto da sindrome da
distress respiratorio. Definiamo questo comportamento della curva isteresi
polmonare [17].
1.4.1.2 L’asfissia nel neonato
L’asfissia è una condizione che può verificarsi dopo la nascita, quando il
neonato non è in grado di completare con successo tutte quelle trasformazioni
che gli permettono di essere autonomo dal punto di vista respiratorio.
L’ “ipossiemia” o “ipossia” rappresenta soltanto il primo evento al quale
ne seguono altri di natura biochimica e clinica, tra cui vanno considerati
l’aumento dell’anidride carbonica (ipercapnia) e dell’acidità (acidosi), sempre
nel sangue e, come conseguenza, una serie di eventi a carico delle cellule di
molti organi ed apparati, ma soprattutto del cervello, che terminano nella
cosiddetta necrosi o morte cellulare. L’asfissia ha una incidenza pari a 30-
40% dei nati vivi ed è responsabile del 20% delle morti neonatali. Tra i
sopravvissuti fino al 25% sviluppa conseguenze neurologiche, soprattutto
paralisi cerebrale, deficit sensoriali, ritardo mentale.
Nei neonati con punteggio di APGAR inferiore a 3 dopo 5 minuti dalla nascita
si parla di grave sofferenza neonatale o di asfissia. La grave acidosi agisce
a livello polmonare, provocando da un lato l’inattivazione del fattore che
abbassa la tensione superficiale e dall’altro una vasocostrizione arteriolare
polmonare e quindi un ridotto aﬄusso di sangue. L’acidosi marcata riduce
inoltre l’efficienza contrattile del miocardio, danneggiando le pareti dei capillari
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e determina di per sé una sofferenza grave delle cellule nervose. In sintesi il
neonato asfittico è al polo opposto del neonato normale: è pallido, atonico,
non reagisce agli stimoli, non respira, i toni cardiaci sono lontani, addirittura
assenti.
L’asfissia coinvolge quindi numerosi organi o apparati del neonato (si parla
appunto di coinvolgimento multiorgano dell’asfissia):




Quando vi è interessamento del sistema nervoso centrale, evenienza temibile
per gli esiti irreversibili che può generare (paralisi cerebrale, deficit cognitivi),
si parla di Encefalopatia Ipossico-Ischemica (EII). Nei casi severi, il bambino
può sopravvivere, ma con danno cerebrale tale da determinare disturbo dello
sviluppo e paralisi cerebrale infantile.
I meccanismi responsabili di tale quadro sono vari e si possono riconoscere
diverse cause, quali per esempio l’interruzione della circolazione ombelicale,
con alterazione dello scambio gassoso placentare, la presenza di difficoltà
nell’adattamento cardio-polmonare per cause svariate (patologie malformative,
anemia fetale grave, grave depressione del sistema nervoso centrale, ecc) con
conseguente ipossiemia accompagnata da acidosi respiratoria e metabolica [17].
Un neonato con asfissia grave necessita di assistenza in terapia intensiva
neonatale per assicurare uno stretto monitoraggio dei parametri vitali, mentre
nel caso di un neonato in respiro spontaneo, ma con attività respiratoria
inefficace ai fini di un adeguato scambio gassoso o con episodi di apnea, può
essere indicata l’intubazione e l’assistenza ventilatoria.
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Capitolo 2
Tecniche di assistenza ventilatoria
e simulatori polmonari
2.1 Introduzione
Nei neonati, e in particolare nei prematuri, l’immaturità delle diverse compo-
nenti del sistema respiratorio causa un quadro di insufficienza respiratoria,
il quale spesso rende necessario l’uso della ventilazione meccanica assistita,
al fine di garantire uno scambio di gas ottimale con riduzione del lavoro
polmonare [20].
L’organismo ha la possibilità di attuare, in situazioni di emergenza, un mec-
canismo alternativo per la produzione di energia (anaerobiosi), ma questo ha
capacità molto limitata e può portare alla presenza nell’organismo di eccessive
quantità di acido lattico, responsabile di uno stato di acidosi dannoso per le
cellule. L’ossigeno rappresenta dunque una fonte energetica insostituibile e
non accumulabile, la cui presenza nell’organismo dipende dal buon funziona-
mento della dinamica polmonare (ventilazione), cardiocircolatoria ed ematica
(trasporto dell’ossigeno a organi e tessuti).
Nel neonato la ventilazione meccanica rappresenta quindi una terapia di
supporto temporanea fino al raggiungimento di una completa autonomia
ventilatoria. Essi necessitano di un monitoraggio intensivo almeno nelle prime
72 ore di vita, per prevenire, o intervenire tempestivamente, su eventi patolo-
gici. Pur essendo altamente efficace e affidabile, la ventilazione meccanica si
accompagna ad una serie di fattori che possono concorrere al danno cronico
nel neonato data la delicatezza del sistema respiratorio. Per queste ragioni,
negli ultimi anni si è fatto largo l’uso della ventilazione meccanica non invasiva
(NIV) nel tentativo di eliminare queste complicazioni [20].
Oltre al ruolo svolto dal ventilatore nella terapia neonatale, diventa fonda-
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mentale la formazione del personale medico che si trova in una posizione di
primo piano nell’approccio al neonato con malattia respiratoria. La strategia
per migliorare le prestazioni del personale sanitario ad affrontare le numerose
problematiche che possono presentarsi in sala operatoria è quella di usare
simulatori che siano più simili possibili, dal punto di vista anatomico e fun-
zionale, al neonato.
I simulatori quindi, oltre che essere utilizzati per la calibrazione dei ventilatori,
dovrebbero replicare risposte fisiologiche realistiche per l’addestramento del
personale medico e consentire il monitoraggio di parametri respiratori, quali
pressione delle vie aeree, flusso e volume.
2.2 Ventilazione meccanica nel trattamento del-
l’insufficienza respiratoria
La ventilazione artificiale si rende necessaria in caso di insufficienza respirato-
ria grave, dove la semplice somministrazione di ossigeno non è sufficiente a
garantire una buona ossigenazione del paziente.
La ventilazione meccanica sostituisce o integra l’attività dei muscoli inspira-
tori fornendo l’energia necessaria ad assicurare un adeguato volume di gas ai
polmoni.
L’energia viene fornita al ventilatore sotto forma di elettricità (energia =
volts× ampére× tempo) o di gas compresso (energia = pressione× volume)
e da qui trasmessa al neonato per diminuire lo sforzo che i muscoli respiratori
devono compiere per sostenere il lavoro respiratorio. In condizione normale i
muscoli inspiratori, contraendosi, provocano una diminuzione della pressione
intrapleurica, e si ha quindi la formazione di una depressione con conseguente
ingresso d’aria nei polmoni; si parla in questo caso di ventilazione a pressione
negativa. Il ventilatore meccanico al contrario aumenta la pressione nelle
vie aeree forzando l’aria nei bronchi, la pressione alla bocca quindi aumenta
rispetto alla pressione alveolare e si parla per questo di ventilazione a pressione
positiva [20]. In entrambi i casi si produce un aumento del volume polmonare
che, nel primo caso, si verifica con minima o assente variazione della pressione
nel torace, nel secondo caso invece si accompagnerà ad un aumento della
pressione endotoracica direttamente proporzionale alle resistenze nelle vie
aeree ed inversamente proporzionale alla distensibilità del complesso polmone-
parete toracica.
Le grandezze meccaniche fondamentali che, singolarmente o combinate tra
loro, definiscono lo stato fisiologico o patologico dell’apparato respiratorio so-
no: la portata, spesso definita flusso, la pressione ed il volume, che può essere
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ottenuto dall’integrazione della prima grandezza. A queste se ne aggiungono
altre, dette derivate, cioè la compliance e la resistenza.
La quantità d’aria che il polmone ventila per ogni atto respiratorio in con-
dizioni di riposo è detto volume corrente (VT). Il volume corrente ha un
valore nel neonato di circa 6-8 ml/kg e di 4-6 ml/kg nel prematuro; parte di
questo volume (circa il 30%), rimane all’interno delle vie aeree, quella parte
dell’apparato respiratorio che non serve per gli scambi gassosi, ma solamente
per condurre l’aria fino agli alveoli, detta spazio morto respiratorio. Questo
volume influisce indirettamente nell’efficienza della ventilazione poichè, a
parità di frequenza respiratoria, più grande è lo spazio morto, minore è la
ventilazione alveolare, ovvero minore sarà il volume di aria fresca che entra
nella zona respiratoria ogni minuto.
Il prodotto tra il volume corrente (VT ) e la frequenza respiratoria (fr) rappre-
senta il volume minuto (VE), ovvero il volume di gas inspirato ed espirato in
un minuto [20]:
VE = VT × fr. (2.1)
Sulla efficienza della ventilazione influisce, dunque, anche la frequenza
respiratoria: in condizioni patologiche l’organismo, entro certi limiti, è per-
fettamente in grado di mantenere costante il volume minuto aumentando la
frequenza respiratoria.
Nel neonato, inoltre, il volume minuto è più elevato di quello dell’adulto a
causa del maggior consumo di ossigeno che a sua volta è legato alla massa
corporea. Per questo è necessario effettuare una ventilazione con un valore
corretto di volume corrente al fine di evitare condizioni di ipossia oppure
barotraumi.
Nella tabella 2.1 sono riportati i range di valori, riportati nei testi o ne-
gli articoli scientifici attinenti, per ciascuna grandezza caratteristica della
respirazione tipica nei neonati a termine e pretermine [21,22].
2.2.1 Parametri della ventilazione meccanica
Nel paziente sottoposto ad assistenza ventilatoria meccanica è opportuno
effettuare il monitoraggio di alcuni parametri al fine di garantire la ventilazione
senza danneggiare il parenchima polmonare. Tale monitoraggio deve essere
ancora più severo nei pazienti neonatali, essendo il sistema respiratorio poco
sviluppato. Le principali variabili respiratorie sono [23]:
• PIP (Peak Inspiratory Pressure): è la pressione di picco inspira-
torio, cioè la pressione massima erogata in fase inspiratoria, raggiunta
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Neonati a termine Neonati pretermine
Volume corrente 5-8 2-3
[ml/kg]
Frequenza respiratoria 30-60 50-60
[atti/min]






Tabella 2.1: Principali categorie delle malattie respiratorie nel neonato [21,21].
la quale avviene l’inversione del ciclo. Il livello di PIP richiesta in un
neonato dipende fortemente dalla compliance del suo sistema toraco-
polmonare, in considerazione anche di altri fattori quali: peso del
neonato, età gestazionale e postnatale, tipo e severità della malattia,
concentrazione dell’ossigeno inspirato, resistenze al flusso aereo. Un’indi-
cazione clinica di un’adeguata PIP è data dall’osservazione di un leggero
innalzamento della gabbia toracica con gli atti mandatori meccanici e
questo non dovrebbe essere mai superiore a quello che si realizzerebbe
in respiro spontaneo. Tale parametro è particolarmente rilevante nelle
ventilazioni a volume controllato;
• PEEP (Positive End-Expiration Pressure): è la pressione positiva
di fine espirazione, ovvero una pressione di fine espirazione maggiore
di quella atmosferica. La PEEP serve a reclutare zone poco ventilate
e ad aumentare il volume di chiusura delle piccole vie aeree; PEEP
particolarmente elevate influenzano la compliance polmonare, riducono
la frequenza respiratoria spontanea nel neonato, comportano un incre-
mento della pressione intratoracica e di conseguenza una diminuzione
del ritorno venoso con riduzione dell’output cardiaco. Attualmente sono
preferite le strategie che impiegano frequenze elevate e volumi correnti
ridotti, al fine di minimizzare il danno polmonare da sovradistensione;
• MAP: pressione media delle vie aeree durante l’intero ciclo respiratorio;
• rapporto inspirazione/espirazione: rapporto che esprime come il
periodo respiratorio è suddiviso nelle sue due componenti, tempo inspira-
torio e tempo espiratorio. Da valori fisiologici di 1:2 si può arrivare anche
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a valori di 1:1 con miglioramento della pressione parziale di ossigeno
attraverso un aumento della pressione media delle vie aeree (MAP). La
fase inspiratoria, che è attiva, è tenuta più breve della fase espiratoria,
che è passiva, per consentire la fuoriuscita dai polmoni di tutto il volume
corrente;
• frazione di ossigeno inspirata (FIO2): è il contenuto di ossigeno
della miscela respiratoria, un suo aumento migliora in maniera intuibile
l’ossigenazione alveolare. Per via degli effetti tossici propri di questo gas
medicale, ad un iniziale suo incremento fa seguito un aumento graduale
della MAP rimanendo sempre entro margini di sicurezza;
• frequenza respiratoria (FR): è il numero di atti respiratori che
avviene in un minuto ed è determinata dal tempo inspiratorio ed
espiratorio;
• flusso base: è il flusso di gas che circola durante la fase espiratoria nel
circuito per consentire il ricambio dei gas;
• flusso inspiratorio: è la quantità di miscela al minuto (l/min) che
il ventilatore eroga durante la fase inspiratoria. L’impiego di flussi
elevati permette di ottenere un’onda pressoria con morfologia quadrata
e quindi un aumento della PO2 oltre che della MAP. Sono consigliati
flussi elevati al fine di garantire un adeguato volume corrente;
• volume corrente (VT): è il volume che viene insuﬄato per ogni
atto respiratorio. Il valore corretto del VT è circa 4-10 ml/kg di peso
corporeo.
In ogni respiratore può essere controllato uno o più dei seguenti parametri:
flusso, volume e pressione. L’impostazione della frequenza respiratoria, del
volume corrente o della pressione inspiratoria, definisce quindi il tipo di
ventilazione [20]:
• ventilazione volumetrica: questi ventilatori sono in grado di erogare nelle
vie aeree un volume prestabilito di aria per ogni atto inspiratorio. La
quantità di volume corrente è deciso e impostato dal personale medico,
mentre quello che varia è la pressione positiva nelle vie aeree necessaria
per raggiungere tale volume;
• ventilazione pressometrica: sono in grado di erogare una pressione
positiva nelle vie aeree ad ogni atto inspiratorio indipendentemente
dai volumi che si vengono a generare. Questo tipo di ventilazione
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non garantisce un volume di aria costante che può risultare pertanto
eccessivo e varia ad ogni atto inspiratorio.
L’evoluzione e la complessità dei nuovi ventilatori in grado di migliorare
l’outcome polmonare dei neonati ventilati, mette a disposizione del clinico
una grande varietà di possibilità di controllo e di regolazione.
Esiste inoltre una seconda classificazione che tiene conto della capacità del
paziente a realizzare il lavoro respiratorio. Questo determinerà il lavoro
richiesto dal supporto ventilatorio e quindi la tecnica di ventilazione più
idonea: se il paziente si assume parte del lavoro respiratorio si parla di
ventilazione triggerata o sincronizzata con supporto ventilatorio parziale, al
contrario se tutto il lavoro respiratorio è sostenuto dal ventilatore si parla di
ventilazione controllata con supporto ventilatorio totale [23].
In generale è importante tenere presente che, l’obiettivo degli schemi di
controllo dei ventilatori è quello di supplire od integrare il volume minuto del
paziente gestendo le variabili di controllo.
2.2.2 Modalità di ventilazione
Le modalità di ventilazione assistita di uso più comune in ambito neonatale,
sono (Figura 2.1) [16,20]:
• ventilazione tradizionale (invasiva): SIMV, A/C, PSV,
PSV-SIMV, SIMV/IMV;
• ventilazione non invasiva: CPAP (Continuous Positive Airway
Pressure).
La ventilazione invasiva è quella modalità di assistenza respirato-
ria, realizzata sia a controllo di pressione sia a controllo di volume, in cui
l’intervento del respiratore è subordinato all’attività respiratoria del paziente.
In base alle condizioni cliniche il paziente dispone di una ventilazione con-
trollata di backup: se la frequenza respiratoria scende sotto un valore limite
impostato dall’operatore il ventilatore interviene automaticamente garantendo
il volume richiesto.
◦ SIMV (synchronous intermittent mandatory ventilation)
In questa modalità di supporto ventilatorio, gli atti impostati vengono erogati
in modo sincrono allo sforzo inspiratorio del paziente e non in un momento
qualsiasi del ciclo respiratorio [16]. Al termine di un ciclo respiratorio, inizia
un periodo di refrattarietà ovvero un periodo di tempo all’interno del quale
il paziente può respirare spontaneamente su un livello di PEEP (pressione
positiva di fine espirazione) reimpostata. Al termine di questo periodo si apre
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Figura 2.1: Diagramma dei dispositivi per la ventilazione: parte da un
grado lieve, la CPAP, fino ad arrivare al grado più elevato della ventilazione
meccanica invasiva.
la cosiddetta “finestra trigger” che serve al respiratore per percepire lo sforzo
inspiratorio del neonato e sincronizzarne l’assistenza. Se durante questa fase
viene rilevato lo sforzo inspiratorio del paziente, il ventilatore eroga l’atto
assistito in sincronia con questo sforzo. Se invece non viene rilevato alcun atto
respiratorio spontaneo, al suo termine il ventilatore interviene in modalità
controllata.
Nel SIMV, pertanto, il volume corrente risulta variabile e dipende dalla
capacità del paziente di generare flusso. Il medico controlla la frequenza degli
atti meccanici erogati dal ventilatore che vengono dati in sincronia con lo
sforzo inspiratorio del bambino quando questo cade nella finestra di trigger.
Tali atti vengono erogati secondo i parametri impostati dall’operatore (PIP,
PEEP, flusso, FiO2).
Si tratta di una metodica che trova impiego soprattutto nello svezzamento
del neonato dal ventilatore meccanico in quanto la frequenza respiratoria
impostata viene gradualmente ridotta fintanto che il volume minuto richiesto
viene sostenuto completamente dal respiro spontaneo del neonato. Essendo
una modalità ciclata a tempo, si può determinare un disadattamento nei casi
in cui il paziente volesse espirare precocemente oppure aumentare la durata
dell’inspirazione (Figura 2.2).
◦ A/C o SIPPV (synchronized intermittent positive pressure
ventilation)
Si tratta di una modalità di ventilazione nella quale il ventilatore rilascia
un atto a pressione controllata con una frequenza respiratoria prefissata.
Inoltre a ogni sforzo inspiratorio generato dal paziente il ventilatore eroga
degli atti meccanici aggiuntivi a pressione controllata (Figura 2.3). Ogni
sforzo respiratorio del neonato che supera la soglia di trigger è supportato e
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Figura 2.2: Modalità di supporto ventilatorio SIMV, nella quale solo un certo
numero di atti, prefissato dall’operatore, viene assistito dal ventilatore [16].
sostenuto da un atto meccanico, i cui parametri sono impostati dall’operatore.
Pertanto il neonato è in grado di gestire una propria frequenza respiratoria,
avendo a disposizione una frequenza respiratoria di base in caso di apnea o
arresto respiratorio. Il neonato con un adeguato drive respiratorio è in grado
di mantenere il controllo del pattern respiratorio e un’adeguata attività della
muscolatura respiratoria purchè la regolazione del trigger sia corretta.
Essendo una modalità ciclata a tempo (tempo inspiratorio fisso), si può
determinare un disadattamento nei casi in cui il paziente volesse espirare
precocemente oppure aumentare la durata dell’inspirazione [16].
Figura 2.3: Modalità di controllo assistita A/C o SIPPV, a controllo di
pressione ciclata a tempo [16].
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◦ PSV (pressure support ventilation)
La PSV è una ventilazione assistita a controllo di pressione in cui ogni respiro
viene triggerato dal paziente e supportato dal ventilatore [16]. Questa tecnica
fornisce quindi un sostegno respiratorio “respiro per respiro”, tramite un’onda
di pressione sincronizzata allo sforzo inspiratorio del paziente. Il vantaggio
di questa tecnica è che il tempo inspiratorio non è fissato dall’operatore
bensì viene adattato al tempo inspiratorio fisiologico del paziente stesso, che
può prolungarlo (sospirare) o espirare precocemente evitando barotraumi per
espirazione attiva. Inoltre il paziente in PSV ha il controllo sulla frequenza
della respirazione e sul volume minuto (Figura 2.4).
Figura 2.4: Curve di pressione, flusso e volume durante un ciclo di PSV [16].
◦ IMV (intermittent mandatory ventilation)
Si tratta di una modalità di ventilazione nella quale il lavoro respiratorio è
sostenuto dal ventilatore e i parametri di ventilazione sono impostati dal-
l’operatore. Gli atti impostati vengono erogati senza una sincronizzazione
con lo sforzo inspiratorio del paziente ma generalmente si imposta una bassa
frequenza respiratoria in modo che il respiro del paziente si possa inserire senza
difficoltà tra gli atti mandatori. Questa metodica risulta particolarmente
utile nei neonati con alte frequenze respiratorie o in quelli che contrastano
l’attività del respiratore (Figura 2.5) [16].
Altre modalità di assistenza respiratoria, disponibili con il BEAR CUBr750
Infant Ventilator [24], ventilatore neonatale utilizzato in questo lavoro di tesi,
sono:
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Figura 2.5: Curva di pressione in modalità IMV [16].
• PSV-SIMV (Pressure Support Ventilation/Synchronized In-
termittent Mandatory Ventilation): è una modalità di ventilazione
assistita a controllo di pressione. Gli atti meccanici vengono erogati in
sincronia con lo sforzo respiratorio del paziente e sono ciclati a flusso;
questo fa sì che l’inspirazione termina quando il flusso inspiratorio scen-
de ad un livello prestabilito. Tra questi atti il paziente può respirare
spontaneamente (Figura 2.6);
Figura 2.6: Modalità di ventilazione assistita PSV-SIMV a controllo di
pressione [16].
• PSV-IMV (Pressure Support Ventilation/Intermittent Man-
datory Ventilation): questa tecnica è analoga alla PSV-SIMV con la
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sola differenza che gli atti erogati a pressione controllata sono erogati
dal ventilatore in un momento qualsiasi del ciclo respiratorio;
• Flow cycled SIMV: si tratta di una modalità di ventilazione ciclata
a flusso, dove il tempo di inspirazione non è fissato, ma è determinato
dalla diminuzione del flusso inspiratorio al di sotto del 15% del flusso di
picco inspiratorio dello stesso ciclo. La durata dell’inspirazione viene
pertanto adattata alle esigenze del paziente;
• Flow cycled AC: è una modalità di ventilazione assistita a controllo
di pressione ciclata a flusso, ovvero il passaggio dalla fase inspiratoria
alla fase espiratoria è determinato dal paziente stesso. Questa moda-
lità consente quindi di realizzare una perfetta sincronia tra paziente e
ventilatore.
La ventilazione non invasiva (NIV) è una tecnica che non si
avvale dell’utilizzo di un dispositivo endotracheale e il vantaggio rispetto alla
ventilazione classica riguarda la minor incidenza di danni parenchimali da
barotrauma e di complicanze infettive. In caso di insufficienza respiratoria
acuta, l’efficacia della ventilazione non invasiva è ancora oggetto di discussione:
il trattamento con NIV può essere tentato ma deve essere accompagnato da
un monitoraggio clinico e strumentale adeguato [13,25].
◦ CPAP (continuous positive airway pressure)
La CPAP consiste nell’applicazione di una pressione positiva alle vie aeree
del neonato in respiro spontaneo, durante l’intero ciclo respiratorio. Questa
tecnica mantiene la pressione a livello delle vie aeree al di sopra della pressione
ambientale in misura costante nel tempo, generando un gradiente pressorio
transpolmonare continuo durante le varie fasi del ciclo respiratorio. Questa
modalità offre vantaggi sul recupero della capacità funzionale residua, su
una riduzione della resistenza delle vie aeree, inoltre regolarizza e riduce
la frequenza respiratoria migliorando quindi l’ossigenazione e riducendo il
lavoro respiratorio (Figura 2.7). Si parla di CPAP nasale qualora la pressione
positiva venga somministrata al paziente con l’applicazione di cannule nasali
di vario tipo alla parte prossimale delle fosse nasali, in modo da utilizzare le
cavità nasali come condotto per la trasmissione del flusso aereo.
L’introduzione di nuovi e più efficaci sistemi di erogazione della CPAP ha con-
sentito il suo utilizzo come supporto respiratorio iniziale in neonati prematuri
e anche come strategia ventilatoria ad effetto protettivo sul polmone, aiutando
il piccolo paziente non soltanto nell’acquisizione ma anche nel mantenimento
del volume polmonare [13,16,25].
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Figura 2.7: CPAP (Continuous Positive Airway Pressure) [16].
2.3 La simulazione: concetti generali
Nel corso dell’ultimo decennio, la metodologia della simulazione in campo
sanitario, finalizzata all’apprendimento, è divenuta una pratica diffusa e con-
divisa.
La formazione basata sulla simulazione ad alta fedeltà offre l’opportunità di
sviluppare competenze tecniche e didattiche, come ad esempio la conoscenza
della fisiologia respiratoria e dell’emodinamica cardiovascolare, e di gestire
complessi problemi clinici come alterazioni nelle vie aeree, pneumotorace,
embolia polmonare e shock. Il personale clinico può familiarizzare con di-
spositivi complessi in un ambiente di formazione che rispecchia in maniera
realistica l’ambiente di lavoro, in modo da ripetere, se necessario, scenari
simulati basati su situazioni critiche reali [5, 26].
La simulazione costituisce quindi una soluzione per l’apprendimento sicuro,
che offre, a chi la pratica, due grandi vantaggi: da un lato il “permesso di
commettere errori”, che diventano quindi fonte di apprendimento, e dall’altro
la possibilità di imparare attraverso l’esperienza pratica. Le simulazioni, oltre
a essere utilizzate per l’educazione e il training, servono anche per stabilire e
valutare la performance individuale e di gruppo, per prepararsi a interventi
particolarmente complicati, oppure per studiare la validità dei protocolli e
l’usabilità degli strumenti medici.
Lo sviluppo dei simulatori paziente è iniziata alla fine del 1960 negli Stati
Uniti d’America e si è poi sviluppata con maggior interesse attorno alla fine
degli anni ′80 e l’inizio degli anni ′90. Il primo simulatore umano compare
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Figura 2.8: Il “Circolo dell’apprendimento”. Una struttura che identifica in cin-
que modalità di apprendimento tutto quello che contribuisce alla realizzazione
dell’apprendimento di conoscenze e competenze concrete [27].
negli anni ′60, si tratta di “Resusci-Annie” e segna l’inizio dell’era delle simu-
lazioni in ambiente sanitario; le principali caratteristiche del manichino erano
quelle di garantire la simulazione dell’ABC (Airway, Creathing, Circulation)
della rianimazione cardiopolmonare.
Contemporaneamente nasce Sim One il primo simulatore controllato da un
computer. In questo caso l’obiettivo delle simulazioni era quello di allenare i
praticanti all’intubazione endotracheale. Nel 1968 venne presentato Harvey,
un manichino in grado di simulare diversi segni fisiologici sincronizzati con
la respirazione e il battito cardiaco; le variazioni dei segnali permettevano la
simulazione di varie disfunzioni cardiache.
Verso la fine degli anni ′80 nacque GAS (Gainesville Anesthesia Simulator),
un manichino con l’obiettivo di formare gli anestesisti al riconoscimento degli
errori di strumentazione. GAS venne poi sostituito da HPS (Human Patient
Simulator), che fu commercializzato a partire dagli anni ′90 nella versione
pediatrica (Pediasim) e agli inizi del 2000 nella versione portatile (ECS); si
tratta di manichini altamente realistici e versatili che oggi vengono utilizzati
nella maggior parte dei corsi di formazione sanitaria.
Attualmente sono disponibili simulatori ad alta fedeltà, ovvero manichini
molto evoluti, controllati da software complessi che consentono di riprodurre
caratteristiche anatomiche e fisiologiche dell’essere umano [25]. Per sem-
plificare la classificazione delle tecnologie simulate, si possono distinguere
tre categorie di simulatori (Figura 2.9): simulatori per attività formative,
microsimulatori o più in generale screen based simulators ovvero simulatori
comandati dal computer e simulatori di realtà virtuale [29].
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Figura 2.9: Le tecnologie di simulazione più comuni e diffuse: a) simulatore
per attività formative, b) microsimulatori, c) simulatore di realtà virtuale [29].
I simulatori moderni sono programmati per interagire con l’utente, ri-
spondendo alle sue azioni e combinando sia gli stimoli visivi che quelli tattili,
in modo da ottenere esperienze simulate sempre più realistiche. Inoltre un
altro aspetto importante della simulazione è quello di offrire gli strumenti
per stabilire uno standard per la cura dei pazienti coerente e universalmente
concordato, in base al quale tutte le prestazioni possono essere misurate e
standardizzate. I vantaggi ottenuti dalla gestione di scenari addestrativi in
simulazione “full scale” (ovvero in scenari aderenti quanto più possibile alla
realtà operativa) sono diversi [27,29]:
• nessun rischio per il paziente;
• possibilità di apprendere l’esecuzione di manovre e l’uso di strumenti;
• possibilità di riprodurre situazioni comuni ed interventi routinari, così
come eventi rari;
• possibilità di applicare la comunicazione e la dinamica di gruppo;
• possibilità di discussione e di valutazione degli interventi terapeutici
messi in atto con l’ausilio di registrazioni audio/video.
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2.3.1 La simulazione come strumento di training in neo-
natologia
Lo sviluppo di dispositivi sempre più sofisticati e, quindi, di cure sempre più
specifiche ha garantito un aumento continuo dei tassi di sopravvivenza dei
neonati pretermine. La simulazione, in questo ambito, sta diventando sempre
più importante al fine di migliorare la qualità del training e la formazione del
personale all’assistenza dei neonati.
Le strategie basate sulla simulazione sono ampiamente applicate in neonato-
logia: l’assistenza neonatale si verifica in ambienti estremamente complessi
e dinamici dove il neonatologo, per primo, deve affrontare correttamente le
tappe che conducono alla identificazione della malattia e al suo adeguato
trattamento. Il trattamento dell’insufficienza respiratoria richiede pertanto la
conoscenza dei diversi fattori eziologici e dei meccanismi fisici che la determi-
nano.
Un campo particolarmente critico in neonatologia, è il trattamento di neonati
con problemi respiratori (es. RDS), che rappresentano la principale causa di
mortalità in questa fase dello sviluppo. Quasi il 60% dei neonati con malattie
respiratorie gravi necessita di un supporto ventilatorio mediante ventilazione
meccanica assistita o controllata. La ventilazione meccanica è un modo per
assistere o sostituire il respiro spontaneo del neonato fino al raggiungimento di
una completa autonomia ventilatoria, con lo scopo di garantire un’adeguata
ventilazione alveolare e ridurre il lavoro respiratorio.
Indipendentemente dalla modalità respiratoria utilizzata, in età neonatale si
deve tendere ad ottenere una ventilazione efficace con la minima pressione
di insuﬄazione possibile, al fine di mantenere bassi i picchi pressori causa
di danno polmonare, comunque cercando di fare raggiungere quanto prima
l’autonomia respiratoria al neonato. La ventilazione artificiale è causa di
problemi a livello polmonare, data la vulnerabilità e la delicatezza del sistema
respiratorio: la massa di un neonato pretermine è dell’ordine di 0, 5 kg, i
volumi in gioco sono nel range di 4 ml per respiro, e le pressioni polmonari
tollerabili non devono superare 1-1, 5 KPa (10-15 cmH2O) [30]. Alla luce
dei parametri respiratori sopra riportati, i ventilatori devono essere specifi-
catamente progettati per uso neonatale in termini di stabilità, accuratezza
e affidabilità; la regolazione dei parametri ventilatori richiede pertanto una
particolare attenzione al fine di ridurre al minimo il disadattamento respira-
torio. Anche piccoli errori, nella generazione dei pattern respiratori possono
produrre gravi conseguenze a un tessuto debole e delicato, qual è quello che
costituisce le vie respiratorie di un neonato prematuro.
Di conseguenza deve essere posta una particolare attenzione sui tester per
la calibrazione dei ventilatori polmonari neonatali mediante un simulatore
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meccanico del sistema respiratorio specifico per un neonato pretermine. Tale
dispositivo deve essere in grado di fornire caratteristiche fisiologiche e mec-
caniche del sistema polmonare anche in condizioni patologiche, simulando
eventi imprevisti.
2.3.1.1 Simulatori polmonari commerciali
Sono disponibili in commercio diversi simulatori polmonari per training del
personale medico, che hanno come target il soggetto adulto, il bambino ed
il neonato. Attualmente, i simulatori si possono dividere in tre categorie:
simulatori per valutare la performance dei ventilatori, simulatori realizzati
per scopi didattici, simulatori come sistemi di supporto alle decisioni cliniche
e simulatori per la gestione della ventilazione.
Il simulatore ’Adult/Pediatric Demonstration Lung Model’ prodotto dalla
IngMar Medical, è stato realizzato per il training e addestramento del personale
medico, non adatto per la calibrazione dei ventilatori [31]. E’ un simulatore
polmonare passivo, con due compartimenti indipendenti per la simulazione di
pazienti pediatrici e adulti. Dispone di tre misuratori di pressione in un range
da −10 a 100 cmH2O con un indicatore della pressione di picco. Il sistema
permette di istruire in maniera visiva riguardo le dinamiche di interazione
paziente-ventilatore: si possono facilmente impostare scenari reali come la
respirazione spontanea o l’aumento del lavoro respiratorio indotto da un tubo
endotracheale; permette di controllare, con l’uso di quattro manopole, le
resistenze e le perdite del ET-tubo e del polmone (Tabella 2.2).
Il simulatore ’ASL 5000 Adult/Neonatal Breathing Simulator’, prodotto
sempre dalla IngMedical, è un simulatore che combina la respirazione attiva
e passiva con un pistone a controllo digitale [54]. L’ASL 5000 permette di
ricreare scenari respiratori di vita reale, avendo come target neonati e pazienti
adulti. Una delle caratteristica più importanti di questo sistema è la sua
capacità di respirare spontaneamente mentre viene ventilato; questo permette
di simulare eventi inaspettati, come colpi di tosse e apnea oltre alla precisione,
versatilità e capacità di analisi dei dati. Esso rappresenta la prima scelta per
la progettazione e il collaudo di ventilatori, dispositivi di somministrazione di
aerosol, maschere e altri dispositivi connessi alla respirazione (Tabella 2.3).
Può essere sfruttato per addestrare gli studenti all’uso dei ventilatori e alle
tecniche di ventilazione manuale; integrato con il simulatore paziente SimMan
consente di ricreare un’esperienza ad alta fedeltà.
Il prodotto ’Smart Lung’ della Imtmedical è un simulatore compatto, facile
da usare, può essere connesso direttamente ai tubi del ventilatore polmonare
e permette di regolare la resistenza, la cedevolezza polmonare e le perdite
d’aria. Se abbinato al ’Flow Analyzer’ della Imtmedical può essere usato
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Specifiche
Volume 2× 1 L nominal
Compliances 18 to 80 mL/cmH2O
Resistances Switch-selectable
15, 25, 50 mL/cmH2O/L/s
Leakage Switch-selectable
10, 16, 25 L/min for both ET-tube
and lung leak at 40 mL/cmH2O
Dimensions 291× 248× 165 mm
Weight 14.5 Ibs (7 kg) to 17.5 Ibs (8 kg)
Tabella 2.2: Specifiche del simulatore Adult/Pedriatic Demonstration Lung
Model [31].
Specifiche
Total Volume 3.1 L
Tidal volumes 2 to 2700 cm3
Peak flow 280 L/min
Resistance settings 3 to 500 cmH2O/L/s
Compliance settings 0.5 to 1000 ml/cmH2O
Spontaneous 0 to 150 /min
breath rate (infant Vt)
Dimensions 425× 219× 315 mm
Weight 10 kg
Tabella 2.3: Specifiche di ASL 5000 Adult/Neonatal Breathing Simulator per
adulto e bambino [54].
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per testare la funzione sensibile del triggeraggio del flusso del paziente, e,
consente inoltre di misurare la pressione, il flusso ed il volume. Grazie alla
sacca intercambiabile può essere simulato il polmone del neonato, del bambino
e dell’adulto [32].
Da un’analisi delle specifiche tecniche dei simulatori sopra citati, si può notare
che i valori di compliance non sono in accordo con quelli caratteristici dei
neonati pretermine, in quanto non arrivano a coprire l’intero range di valori
che può assumere tale parametro respiratorio; ad esempio, nel caso particolare
di un neonato affetto da NRDS si arriva ad un valore di compliance di circa
0, 1 ml/cmH2O.
Figura 2.10: Simulatori in commercio. A sinistra, Adult/Pedriatic Demonstra-
tion Lung Model; al centro, ASL 5000 Adult/Neonatal Breathing Simulator;
a destra, Smart Lung [31,32,54].
In aggiunta a quanto appena descritto, in commercio sono presenti anche
simulatori molto più complessi, specifici per neonati, e generalmente utilizzati
nei centri di simulazione neonatale per l’addestramento del personale medico.
Un simulatore avanzato è il ’Premi HALS3009’ della Gaumard (Figura 2.11)
[33]. Questo simulatore è costituito da un manichino che rappresenta un
neonato prematuro di 30 settimane, di peso inferiore a 1400 grammi. Premi
è dotato di almeno dieci scenari pre-programmati con editor, è controllabile
tramite PC fino a 90 metri di distanza; presenta un colorito e parametri vitali
corrispondenti, in tempo reale, a eventi ipossici ed interventi sul simulatore.
Se consideriamo il sistema respiratorio, è dotato di un compressore interno
che permette la respirazione automatica, inoltre è possibile controllare la
frequenza, la profondità del respiro e sincronizzare i suoni del polmone e
delle vie aeree con la respirazione e i movimenti del torace con il pattern
respiratorio selezionato. Si può effettuare il monitoraggio ECG con dispositivi
reali applicando vari elettrodi alle zone conduttive della pelle e possono essere
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effettuate procedure di intubazione orale e nasale; le braccia consentono di
effettuare terapia endovenosa con punti di infiltrazione e drenaggio.
Figura 2.11: Premi HALS3009 [33].
Un altro prodotto della Gaumard è ’Newborn HAL S3010’ (Figura 2.12),
un simulatore di un neonato alla 40◦ settimana di gestazione [34]. E’ dotato
di numerose caratteristiche che concorrono a renderlo più realistico possibile:
inclinazione del capo e sollevamento del mento, vie aeree realistiche, suoni
respiratori sincronizzati con intensità regolabile, innalzamento del torace
sincronizzato con il pattern respiratorio. Permette di monitorare i parametri
vitali via software, con la possibilità di acquisire i tracciati ECG usando
elettrodi. Possono essere effettuate, anche in questo caso, procedure di
intubazione nasale o orale e sono presenti sensori per rilevare la profondità
di intubazione. Con questo simulatore è possibile utilizzare scenari pre-
programmati, con modifica o creazione del proprio caso clinico: possono
essere implementate condizioni critiche quali cianosi, pneumotorace, crisi e
convulsioni. Entrambi i simulatori della Gaumard permettono di effettuare
ventilazione assistita.
Figura 2.12: Newborn HAL S3010 [34].
Il simulatore SimNewB (Figura 2.13), prodotto da Laerdal con l’Accademia
Americana dei Pediatri, soddisfa i requisiti di formazione del Programma
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di Rianimazione Neonatale (PRN) [35]. Questo simulatore è costituito da
un manichino dai tratti realistici, di peso 3 kg e misura 53 cm; può essere
controllato tramite software, il quale comunica con il manichino e registra
gli eventi nel corso della simulazione. SimNewB riproduce tutta una serie di
situazioni problematiche di tipo reale, dal caso più semplice di un neonato
sano che si muove e piange, fino al caso più complesso di un neonato ipotonico,
cianotico, privo di segnali vitali: gli scenari possono essere editati e modificati
per ampliare le opportunità didattiche al di là del programma di rianimazione
neonatale, e l’uso degli stessi aiuta ad aumentare il valore didattico della
simulazione. Se si prende in considerazione la funzionalità respiratoria possono
essere impostati via software molteplici parametri fisiologici, quali battito
cardiaco, frequenza respiratoria, suoni vocali, pressione sanguigna e tono
muscolare. Il movimento del torace può essere regolato per essere assente o
normale, con frequenze di respirazione fino a 100 respiri al minuto. E’ possibile
connettere, inoltre, il manichino ad una sorgente di CO2 per l’espirazione
dell’anidride carbonica. Le vie aeree sono state progettate con un design
realistico, adatto a consentire procedure di intubazione.
Figura 2.13: SimNewB in un centro di simulazione neonatale [35].
L’analisi della strumentazione presente sul mercato ha messo in evidenza
due aspetti importanti: da una parte la semplicità d’uso, importante per
l’addestramento del personale medico, dall’altra la mancanza di simulare in
modo accurato e affidabile le proprietà meccaniche del polmone, nel range
delle condizioni patologiche che possono interessare i neonati prematuri.
Da qui nasce l’esigenza di sviluppare un sistema innovativo in grado di
superare questi limiti principalmente legati alle caratteristiche costruttive dei
simulatori fino ad ora realizzati.
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2.3.1.2 Simulatori polmonari sviluppati in ambito di ricerca
In letteratura sono presenti modelli teorici e sperimentali del sistema respi-
ratorio: si tratta di sistemi meccanici dotati di molle, soffietti e pistoni che
possono essere integrati con software per un miglior controllo dei parametri
respiratori o di puri modelli matematici.
Un simulatore progettato come tester per i ventilatori meccanici [36], in
grado di simulare capacità e resistenze polmonari con software dedicato per
la verifica di ogni parametro respiratorio, è proposto come miglioramento
dei sistemi esistenti. Il prototipo proposto consente di selezionare, dalla
consolle di controllo, le resistenze ed i volumi del sistema. Più nel dettaglio,
il dispositivo consiste in una capacità variabile dove le variazioni di capacità
sono date per mezzo di un soffietto di gomma, la cui corsa è limitata da tre
molle di dimensioni appropriate poste in serie e separate da spaziatori, al fine
di simulare la capacità polmonare di un neonato, un bambino e un adulto.
La selezione del volume avviene mediante tre alberi, ciascuno provvisto di
due camme, le quali possono bloccare o meno i piani di divisione del volume
del sistema. Il movimento è fornito da un motore elettrico che aziona uno dei
tre alberi tramite un giunto flessibile e la trasmissione è data da una cinghia
dentata e tre pulegge (Figura 2.14).
Figura 2.14: Tester per respiratori artificiali [36].
Il software, appositamente sviluppato per il tester, permette di selezionare
il volume, resettare i sensori , impostare i parametri e i test sperimentali
desiderati. I test condotti sui componenti interni del prototipo hanno permesso
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di tracciare curve di calibrazione per le resistenze polmonari, per il flussimetro
e per i trasduttori di pressione. Il tester è stato confrontato con un modello di
polmone a capacità fissa costruito secondo i criteri ISO. I risultati sperimentali
ottenuti sono buoni e gli errori delle variabili misurate sono in accordo con
gli standard internazionali.
Un altro simulatore [37], con volumi e compliance precise, è stato costruito
per simulare un paziente in ventilazione meccanica direttamente collegato ad
un ventilatore. Il polmone è modellato con unità multiple a densità variabile,
rappresentate da un soffietto di gomma, per simulare pressioni e compliance
differenti in modo da replicare diversi stadi delle malattie polmonari, quali
sindrome da distress respiratorio acuto (ARDS). L’espansione del soffietto
rappresenta il reclutamento delle unità polmonari. Il modello è stato collegato
direttamente ad un ventilatore e sono state registrate le curve pressione-volume.
Il sistema è risultato particolarmente efficace nel mostrare l’impatto della
PEEP sul reclutamento polmonare, per migliorare l’ossigenazione, mostrando
un comportamento analogo alla risposta fisiologica osservata clinicamente;
riproduce, inoltre, le curve fisiologiche di pressione-volume in ciclo respiratorio
a riposo e in presenza di patologie ostruttive.
Il modello, caratterizzato da un semplice design, si pone come strumento
per insegnare e aiutare alla comprensione della meccanica polmonare e al
trattamento delle malattie polmonari in terapia intensiva (Figura 2.15).
Figura 2.15: Le tecnologie di simulazione più comuni e diffuse [37].
2.3.1.3 Simulatori polmonari neonatali sviluppati in ambito di
ricerca
Negli ultimi dieci anni la ricerca si è indirizzata verso lo sviluppo di sistemi che
possano validare in modo accurato ed affidabile le performance dei ventilatori
e riprodurre il pattern respiratorio dei nati pretermine.
La simulazione è una strategia svolta a sostituire o amplificare le esperienze
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reali con un’esperienza che evoca certi aspetti del mondo reale in costante
interazione con l’utente. Attualmente come già accennato nella precedente
sezione riguardante la simulazione, secondo uno studio recente [53], si utilizza-
no prevalentemente quattro macro categorie di simulatori: (1) simulatori per
monitorizzare l’efficacia della assistenza ventilatoria al paziente; (2) simulatori
per insegnare la fisiologia e le modalità di ventilazione; (3) simulatori per
la gestione della ventilazione; (4) simulatori per lo sviluppo di sistemi di
supporto alle decisioni cliniche (Tabella 2.4).
Tabella 2.4: Diversi tipi di simulatori disponibili nel 2012 [53].
La seconda classe è interessante per il nostro lavoro di tesi. Le altre
categorie comprendono: simulatori commerciali con una semplice meccanica
respiratoria, come il già citato IngMar ASL5000 lung simulator, utilizzati per
la sperimentazione delle performance dei ventilatori, e simulatori per scopi
educativi. Questi a sua volta si dividono in: simulatori per insegnare la mec-
canica del sistema respiratorio [38] e le modalità di ventilazione; simulazioni
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al computer [39], il cui scopo è quello di presentare e insegnare i principi
della ventilazione meccanica; simulatori della fisiologia cardiorespiratoria [40]
e simulatori ad alta fedeltà [41].
Di seguito vengono presentati due prototipi di simulatore polmonare neonata-
le, che si propongono come un passo avanti rispetto ai simulatori attualmente
presenti sul mercato, in quanto mirano ad implementare valori dei parametri
respiratori caratteristici dei neonati pretermine. Nel caso di pazienti molto
piccoli, la regolazione fine dei parametri ventilatori richiede una particolare
attenzione perché può causare patologie dell’apparato polmonare.
Il primo sistema, riportato in figura 2.16 è un simulatore polmonare
neonatale attivo composto da due parti principali: l’unità elettronica e l’unità
meccanica [42]. La prima, è costituita da un pc, da convertitori A/D e
D/A e da un’amplificatore. Il software del dispositivo è stato progettato per
consentire il settaggio dei parametri che caratterizzano il pattern respiratorio:
volume corrente, frequenza, tempo inspiratorio ed espiratorio, tipo di patologia
simulata ed altri eventi imprevisti. I segnali di pressione e flusso vengono
misurati per mezzo di specifici trasduttori, filtrati, raccolti dalla scheda
di acquisizione dati e mandati in ingresso al pc, insieme agli output del
ventilatore.
L’unità meccanica simula il comportamento meccanico dei due polmoni ed è
formata da due soffietti in silicone connessi ad uno shaker, il quale ne determina
l’espansione e la contrazione, simulando la fase inspiratoria ed espiratoria. Uno
dei due soffietti è posto in un sistema di smorzamento, per avere compliance
variabile e per evitare oscillazioni del flusso ad alta frequenza. Il soffietto è
posto in un contenitore cilindrico parzialmente riempito con circa 300 ml di
olio con due dischi forati allineati con il soffietto: il disco inferiore è fissato al
contenitore e il disco superiore può essere ruotato variando così la sezione degli
orifizi attraverso i quali passa l’olio durante l’espansione e la contrazione dei
soffietti. I soffietti sono collegati alla trachea artificiale attraverso tue tubi e
una valvola che consente l’esclusione di uno dei due soffietti. Il trasduttore di
pressione è posto tra la trachea artificiale e il soffietto per misurare la pressione
indotta dalla variazione di volume del sistema pneumatico. Il volume corrente
è misurato usando un flussimetro e una resistenza è messa lungo la trachea
artificiale per simulare la resistenza al flusso delle vie aeree superiori. Nella
valutazione delle prestazioni del dispositivo è stata posta particolare attenzione
alla simulazione della compliance polmonare, che risulta essere il parametro
più critico nella simulazione polmonare neonatale. Il prototipo consente di
regolare il valore di compliance in due modi differenti, regolando la sezione
degli orifizi che si traduce in una diversa forza di smorzamento esercitata sui
soffietti, oppure attraverso la modifica del segnale esponenziale che guida il
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collasso del soffietto in fase espiratoria. Per riassumere, il simulatore permette
di stabilire i parametri respiratori ed è possibile costruire le curve pressione-
volume sia per condizioni fisiologiche che patologiche. I valori di compliance e
volumi raggiunti sono rispettivamente di 0.15-0.60, ml/cmH2O e 2-7 ml, che
permettono di simulare le condizioni respiratorie caratteristiche dei neonati
pretermine.
Figura 2.16: Rappresentazione schematica del simulatore polmonare. (B)
bellows; (CR) clamp resistance; (EF) elliptic filters; (EU) electronic unit;
(T) flow and pressure transducer; (PA) power amplifier; (PMU) pneuma-
tic/mechanical unit; (PV) pulmonary ventilator; (S) electromechanical shaker;
(SC) three-way stopcock; (VAO) ventilator analog output [42].
Al contrario, U. Frey et al., hanno invece presentato un prototipo mec-
canico costituito da una pompa lineare in grado di riprodurre forme d’onda
con una precisione di 0, 5% (corsa completa) e consente di simulare pattern
di flusso tidalico e forzato [43]. Questa pompa può essere collegata ad una
serie di volumi polmonari in un range di 50-300 ml, con costanti di tempo
note, in modo da riprodurre i volumi con una precisione di 1% a frequenze
di 10-120 bpm. Sono state realizzate cinque resistenze di flusso utilizzando
materiale sinterizzato. Questo modello, sulla base di stime di errore, è in
grado di verificare se i dispositivi polmonari neonatali soddisfano i requisiti
suggeriti dal gruppo di standardizzazione della European Respiratory Society
circa le misure di flusso, volume, resistenza e risposta in frequenza.
Il modello è presentato in dettaglio nelle figure 2.17 e 2.18, la sua composizione
può variare a seconda dei volumi polmonari, flussi e resistenze da simulare.
Il prototipo ha la capacità di riprodurre flussi sinusoidali a frequenze fino
a 10 Hz ed è anche un utile mezzo per testare lo sfasamento tra due segnali
di misura. Questo è di fondamentale importanza in plestimografia e nella
misura delle resistenze polmonari. Uno dei principali vantaggi del modello è
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Figura 2.17: Diagramma del prototipo meccanico. Questo modello è composto
da una pompa lineare controllata da un computer e collegata a vari elementi
di volume polmonare C1-3 indicano connettori, PNT lo pneumotacografo, Pm
la pressione nelle vie aeree. Le dimensioni totali del sistema sono: H = 120
mm; L = 545 mm [43].
Figura 2.18: Diagramma del modello polmonare collegato a resistenze diverse
R2-4. C1 collega il set-up al pneumotacografo [43].
61
la sua capacità di riprodurre pattern respiratori standardizzati e preregistrati
in modo da poter simulare situazioni complesse.
Cappa et al. hanno proposto un sistema elettromeccanico che permette di
simulare i pattern respiratori dei neonati pretermine [30]. Il sistema è nato con
l’intento di superare i limiti di generazione del pattern respiratorio osservati
nei simulatori descritti in precedenza. Questi limiti sono principalmente legati
alle caratteristiche costruttive dei simulatori: l’utilizzo di sistemi elastici
non-lineari, come soffietti e molle, rende il sistema molto difficile da control-
lare e con pattern respiratori scarsamente ripetibili. Nella realizzazione del
simulatore è stato ipotizzato che la difficoltà di controllo del volume corrente
possa dipendere dal comportamento termico del gas, e la compressibilità del
gas può essere valutata solo se siamo in condizioni adiabatiche o isotermi-
che. Inoltre, valutare il comportamento termico del gas non è semplice per
l’ampio range dei tempi di espansione e compressione dovuti all’intervallo
delle frequenze respiratorie, che risultano molto alte nei prematuri. L’idea
è stata quella di dividere ogni atto respiratorio in piccoli intervalli, inferiori
a 1 ms, nei quali la trasformazione del gas si assume essere adiabatica. Il
dispositivo è costituito da una camera sferica di volume pari a 25 ml che
rappresenta la CFR minima, in cui l’aria è compressa per mezzo di quattro
coppie pistone-attuatore. Ciò genera una portata d’aria che, attraversando
una resistenza pneumatica che funge anche da sensore di portata, rappresenta
la ventilazione spontanea di un neonato. I pistoni da una parte consentono
di migliorare alcuni dei limiti sopra citati, ma dall’altra presentano lo svan-
taggio di avere una grande inerzia e questo rende impossibile la simulazione
di atti respiratori ad alta frequenza e basso volume. E’ possibile modificare
il volume iniziale del simulatore traslando manualmente i pistoni per mezzo
di slitte graduate e raggiungere una CFR massima di 90 ml. I pistoni sono
movimentati da attuatori lineari passo-passo controllati da segnali analogici
generati via software. La camera centrale presenta un’uscita per l’inserimento
di un sensore che misura la pressione del gas, rispettivamente all’interno della
camera sferica e in corrispondenza della resistenza. Questa resistenza è stata
simulata con un orifizio di opportuna geometria e dimensioni, che consente
anche di effettuare una misura di flusso bidirezionale tramite la misura della
differenza di pressione attraverso l’orifizio stesso (Figura 2.19).
Il sistema è controllato in catena diretta da un’applicazione Labview che
implementa un modello fisico-matematico e genera i pattern di controllo per
gli attuatori. Il simulatore, basato sulla divisione in intervalli dell’atto respi-
ratorio e sull’ipotesi di trasformazione adiabatica in ogni intervallo, consente
il calcolo di pressione, flusso e temperatura alla fine di ogni intervallo. I
segnali provenienti dai sensori vengono acquisiti in tempo reale per essere
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Figura 2.19: Sezione del sistema elettromeccanico: (A) motori stepper, (B)
potenziometri (C) slitte per la variazione della capacità funzionale residua,
(D) camera centrale, (E) coppie cilindro-pistone, (F) sensore di pressione
differenziale, (G) flussimetro [30].
confrontati con gli andamenti teorici calcolati dal modello. La validazione
del simulatore è stata fatta attraverso prove effettuate variando i parame-
tri respiratori, per verificare l’errore tra le grandezze calcolate dal modello
teorico e quelle misurate in tempo reale. Si è osservata una buona corrispon-
denza tra le curve misurate e quelle simulate con il modello e i parametri
risultano stabili e ripetibili. Le differenze dal comportamento teorico sono
per lo più attribuibili all’uso dei motori passo passo piuttosto che al meto-
do. L’utilizzo di motori a corrente continua sarebbe una buona alternativa
in quanto mostrano un comportamento riproducibile anche a velocità inferiori.
I simulatori polmonari sviluppati dai gruppi di ricerca attivi in questo
ambito, consentono all’operatore di scegliere il pattern respiratorio regolando
i parametri che caratterizzano il sistema polmonare ma allo stesso tempo
risultano complessi e difficili da usare per il training del personale medico.
Alla luce di tutto questo emerge la necessità di lavorare per migliorare i sistemi
esistenti e realizzare un simulatore maggiormente affidabile, sia in termini di
ripetibilità, che fedeltà con le reali condizioni cliniche, in particolare il sistema
deve essere funzionale e anatomico al tempo stesso.
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Capitolo 3
Modello a singola camera:
realizzazione hardware ed analisi
software
3.1 Introduzione
La vastità degli argomenti esposti finora dalla eterogeneità delle patologie
da trattare alla molteplicità delle apparecchiature adottate, fino alla conside-
revole quantità di dati da gestire, rende evidente la necessità di una nuova
strumentazione che permetta di migliorare sempre più la qualità del training
nell’assistenza e nella cura di neonati prematuri. Nonostante il sistema respi-
ratorio adulto sia stato modellato e siano stati realizzati vari tipi di simulatori
polmonari, il sistema respiratorio neonatale rappresenta, invece, una sfida
ancora aperta.
La sopravvivenza dei neonati prematuri è oggi una realtà che supera, nei
centri più qualificati, l’85% dei ricoveri e necessita di continui incentivi e mi-
glioramenti per quel che concerne i protocolli e le tecniche di Terapia Intensiva
Neonatale. La nascita pretermine infatti comporta una serie di disturbi tanto
più gravi man mano che scendiamo con l’età gestazionale, in particolare, la
patologia respiratoria costituisce un’ampia parte della Neonatologia e richiede
pertanto un largo impiego di risorse professionali da parte degli operatori
sanitari dedicati, medici e infermieri. I supporti attualmente disponibili per
la formazione sul campo del personale addetto alla ventilazione meccanica
dei neonati sono ancora carenti, soprattutto se considerati dal punto di vista
tecnologico.
In quest’ottica un simulatore polmonare fedele, ma al contempo user friendly
può essere lo strumento cardine di un modello di formazione continua sul
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campo nel rispetto della assoluta sicurezza dei pazienti e può diventare un
valido strumento anche per la verifica del funzionamento dei comuni dispositivi
di assistenza in terapia intensiva neonatale.
L’obiettivo principale del presente lavoro di tesi è la caratterizzazione di un
sistema innovativo che replichi il sistema polmone umano neonatale, sia dal
punto di vista funzionale che anatomico. Il simulatore è realizzato con lo
scopo di combinare le caratteristiche di alta fedeltà anatomica dei simulatori
passivi con la potenzialità della simulazione funzionale di quelli attivi.
La prima fase dello studio ha portato alla realizzazione di un prototipo ad
una camera, composto da due componenti principali, un’unità elettronica e
un’unità meccanica, in grado di rappresentare le funzioni di un singolo lobo
polmonare, direttamente collegato ad un ventilatore meccanico. La parte
hardware è composta da una siringa in vetro da 50 ml dotata di un sensore
di pressione in punta e collegata ad un motore DC lineare. I componenti
sensoristici e di attuazione sono gestiti con programmi Labview che implemen-
tano l’acquisizione del segnale e controllano la posizione dei motori tramite
comunicazione seriale (Figura 3.1).
Figura 3.1: Set up hardware e software del prototipo a singola camera.
La conoscenza dei principali parametri viscoeleastici del sistema respira-
torio nei pazienti ventilati meccanicamente è importante per rivelare pron-
tamente i cambiamenti delle condizioni fisiopatologiche dei pazienti stessi
ed ottimizzare di conseguenza l’assistenza al malato. Questi parametri sono
stimati approssimando i meccanismi di respirazione attraverso un sempli-
ce modello del primo ordine (a singolo compartimento) con due parametri
caratteristici in serie, la resistenza (R) e la compliance (C). In Figura 3.2







Figura 3.2: Set up hardware e software del prototipo a singola camera.
Da un punto di vista puramente meccanico, la parte maggiore della com-
ponente resistiva presente nel sistema della meccanica del respiro è dovuta alla
resistenza che il flusso incontra nelle vie aeree dell’albero tracheobronchiale.
La maggior parte della resistenza delle vie aeree è localizzata nelle prime
ramificazioni, dette vie aeree di conduzione e che, a causa della loro compo-
nente cartilaginea, sono anche le più rigide. Nelle ultime ramificazioni della
zona di conduzione e nella zona respiratoria, invece, la struttura cartilaginea
scompare. Questa zone presentano una bassa resistenza, e la loro elasticità
assume un ruolo molto importante.
L’equazione matematica che ne descrive il comportamento è la seguente:
P (t) = RQ(t) +
1
C
VT (t) + P0, (3.2)
dove la resistenza (R) è legata alla caduta di pressione delle vie aeree, VT
riflette le variazioni di volume rispetto al volume di riferimento, la compliance
(C) è legata all’elasticità polmonare, P rappresenta la pressione a livello della
bocca, Q il flusso totale e la pressione alla bocca calcolata all’istante (Q e V
nulli).
Dal modello RC del primo ordine riportato in figura 3.2 possono essere tratte
informazioni riguardanti la R e la C ed il loro comportamento temporale.
E’ riportata di seguito una descrizione dei componenti hardware e software
del simulatore sopra elencati.
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3.2 Singola camera: sviluppo della parte hard-
ware
Il set up sperimentale del prototipo a singola camera è formato dai seguenti
componenti:
• siringa in vetro da 50 ml;
• sensore di pressione analogico, MS147105GT (Measurement Specialties,
United States);
• scheda NI (National Instruments) USB-6218 per l’acquisizione del
segnale dal sensore;
• servomotore lineare DC, (Faulhaber, Germany) LM2070-080-01 con
sensore Hall per il feedback di posizione;
• driver di controllo, MCLM 3006 S (Faulhaber, Germany) che consen-
te la comunicazione seriale secondo lo standard RS232, (velocità di
trasmissione 9600 byte/s);
• alimentatore 12 V;
• pc con programma LabView e programma Motion Manager;
• struttura in Derlin opportunamente realizzata, per ospitare la compo-
nente hardware del prototipo. Il case del sistema è stato progettato
con base fissa e dotato di un’apertura frontale per l’accesso diretto
al tubo di ventilazione; sono stati inoltre realizzati supporti dedicati
che consentono di fissare il corpo cilindrico della siringa all’interno del
quale scorre lo stantuffo e la base del motore in modo da creare un
collegamento solidale tra lo stantuffo e l’asse del motore.
Durante tutta la fase di caratterizzazione del sistema è stato utilizzato il
ventilatore meccanico BEAR CUBr750 PSV Infant Ventilator, comunemente
impiegato per un range di pazienti che comprende il neonato fino ad un
bambino di peso massimo 30 kg.
La realizzazione di un prototipo a singola camera ha permesso di rappre-
sentare le funzioni di un singolo lobo polmonare direttamente collegato al
ventilatore meccanico. In Figura 3.3 è riportata una rappresentazione CAD
del sistema: il sensore di pressione, fissato all’interno della camera rileva i
profili durante il ciclo respiratorio, e la siringa è attuata dal motore lineare a
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corrente continua, controllato da segnali analogici generati via software. La
camera a volume variabile è una siringa di vetro che replica il volume polmo-
nare nel suo complesso. Lo stantuffo della siringa è correlato al motore lineare
guidato attraverso un’interfaccia software dedicata; la soluzione consente di
regolare il volume della camera secondo cicli motore con profili di velocità e
ampiezze selezionabili, che mimano le fasi di inspirazione ed espirazione del
neonato.
In particolare, i parametri operativi per il movimento dello stantuffo sono:
• la posizione di equilibrio del pistone oscillante rappresenta la capacità
funzionale residua (CFR) del polmone;
• l’ampiezza del moto dello stantuffo, relativa al volume corrente;
• la frequenza di oscillazione corrisponde alla frequenza respiratoria;
• il rapporto I:E rappresenta il rapporto tra il tempo necessario per
ispirare (lo stantuffo si muove dalla sua posizione di equilibrio) e quello
necessario per espirare (il pistone ritorna alla sua condizione di riposo).
Figura 3.3: Prototipo a singola camera.
L’intervallo di valori che possono essere impostati è definito sulla base dei
relativi valori fisiologici trovati in letteratura e riportati nel capitolo 2. Il
sensore di pressione, fissato all’interno dello stantuffo della siringa, fornisce
le misurazioni durante il ciclo respiratorio; variazioni della pressione e del
volume sono correlati sulla base del livello di compliance che l’operatore
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decide di impostare, sia per il respiro spontaneo sia durante la ventilazione
meccanica. La compliance può essere definita all’inizio della simulazione e
variata nel caso si voglia rappresentare una situazione di diverso reclutamento
alveolare in corso di ventilazione meccanica. Si parte da una condizione di
riposo che rappresenta il volume di aria alla fine di ogni espirazione (CFR),
per raggiungere in modo periodico un determinato volume tidalico legato alla
corsa del motore.
L’idea, pertanto, è quella di riprodurre il respiro autonomo del neonato
generando un segnale periodico caratterizzato da una frequenza e un tempo
di inspirazione, espresso in termini di periodo e duty cycle, che va in ingresso
al driver di controllo del motore. Nel momento in cui il sensore avverte
una pressione maggiore della soglia (sintomo che il sistema è connesso al
ventilatore), il motore non replica più le caratteristiche del respiro spontaneo
ma segue la pressione impostata dal ventilatore. Il sistema siringa è a pareti
rigide, la relazione tra pressione e volume viene quindi definita impostando,
tramite software, un valore di compliance scelto adeguatamente come fattore
di proporzionalità secondo la relazione:
V = C P, (3.3)
con P il volume (ml), C la compliance (ml/cmH2O) e P la pressione generata
dal ventilatore (cmH2O).
Nel paziente ventilato, le pressioni generate dal ventilatore, in varia pro-
porzione a seconda della patologia che ne definisce l’elasticità delle pareti
polmonari, determinano il volume che il paziente riceverà. Il sistema appena
descritto garantisce le seguenti condizioni di funzionamento: volume corrente
compreso tra 0 e 40 ml, in un range di frequenze che va da 0 a 120 atti/min e
di capacità funzionale residua compresa tra 0 e 40 ml.
3.2.1 Sensore di pressione
Per misurare la pressione all’interno della camera, è stato scelto il sensore di
pressione analogico MS1471 commercializzato dalla ’Measurement Specialties’
[44].
Si tratta di un sensore piezoresistivo in silicio che garantisce un range di
misura di 0-5 psi essendo il range richiesto per la nostra applicazione di 0-0, 8
psi; la parte sensibile del sensore è stata fissata, con l’uso di gel siliconico,
nello stantuffo della siringa in modo da rilevare la pressione all’interno della
camera (Figura 3.4). La siringa di vetro da 50 ml è stata dotata di un accesso
diretto per il tubo di ventilazione.
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Dato che nel datasheet non è presente nessuna curva di calibrazione o funzione
di trasferimento è stato necessario effettuarne la calibrazione per ricavare il
valore di pressione corrispondente alla tensione letta in uscita dal sensore
(vedi capitolo 4).
Figura 3.4: Sensore di pressione MS1471 [44].
L’acquisizione del segnale in uscita dal sensore è stata fatta utilizzando la
scheda NI USB-6218, con frequenza di campionamento di 1 KHz, collegando





Tabella 3.1: Collegamento del sensore con la cheda di acquisizione dati NI
DAQ [46].
Un programma implementato in Labview ha permesso il controllo del se-
gnale grezzo acquisito come segnale differenziale, l’amplificazione e il filtraggio
dello stesso tramite filtro di Butterworth del secondo ordine con una frequenza
di taglio di 5 KHz (in dettaglio nel paragrafo 3.2.2). Durante la simulazione
è necessario effettuare la calibrazione del sensore di pressione all’inizio di
ogni prova, in modo da avere una misura di bilanciamento iniziale (basale)
ottenuta imponendo la pressione sul ventilatore a 0 cmH2O ed acquisendo il
segnale relativo.
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3.2.2 Motore lineare a corrente continua
Una caratteristica importante che un simulatore polmonare deve avere per
replicare al meglio la fisiologia umana, è quello di mimare l’effettivo comporta-
mento dei polmoni, sia in condizioni fisiologiche che patologiche. Nel sistema
qui descritto, le variazioni di volume del lobo corrispondono alle variazioni di
volume all’interno della siringa. Per realizzare tali variazioni secondo i profili
temporali desiderati si muove il pistone della siringa collegandolo solidalmente
ad un motore lineare. A tale scopo, si è deciso di utilizzare il servomotore
lineare a corrente continua, LM2070-080-01 [45], con controllo di posizione e
particolarmente adatto per azionamenti di questo tipo. L’attuazione diretta
del moto in forma lineare consente di eliminare la trasmissione meccanica
che si ha fra il motore rotativo e il carico, eliminando quindi le limitazioni
introdotte da tali cinematismi; tutto questo migliora l’affidabilità generale
del sistema e riduce gli interventi di manutenzione.
Le caratteristiche del motore sono riassunte nella tabella 3.2:
Caratteristiche Valori Unità di misura
Corsa massima 80 mm
Forza continua 9,2 N
Ripetibilità 60 µm
Precisione 300 µm
Velocità massima 2,3 m/s
Tabella 3.2: Caratteristiche del motore lineare LM2070-080-01 [45].
Il motore LM2070-080-01 (Figura 3.5) fa parte della categoria dei motori
tubolari: la parte magnetica è di forma cilindrica ed esternamente ad essa
scorre il sistema trifase di avvolgimenti. I magneti permanenti sono inseriti
all’interno del tubo cilindrico attorno al quale scorre il “forcer” contenente gli
avvolgimenti.
Il servomotore scelto, soddisfa tutti i requisiti che la specifica applicazione
richiede:
• massima lunghezza della corsa: 70 mm;
• velocità massima: 40 mm/s;
• precisione: 2 mm;
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Figura 3.5: Motore LM2070-080-01 [45].
• forza continua: 2 N.
Il motore è dotato di un sensore a effetto Hall per assicurare il feedback di
posizione dello stantuffo durante l’intera simulazione ed è azionato da un
apposito driver di controllo MCLM3006 [46], che fornisce in uscita sui pin
14, 15 e 16 i tre avvolgimenti di fase del motore e sui pin 9, 10 e 11 i segnali
acquisiti dal sensore a effetto Hall. Il driver è realizzato in modo da convertire
i segnali provenienti dalla porta seriale in segnali adatti al pilotaggio del
motore. L’asta del motore è collegata direttamente al pistone della siringa in
modo che, ad uno spostamento lineare del motore, corrisponda una variazione
di volume e di conseguenza una variazione di pressione.
Un back up del comportamento del motore può essere fatto con un programma
specifico fornito dalla Faulhaber, il “Motion Manager”, tuttavia, per poter
gestire il comportamento del motore all’interno di uno scenario più complesso
si è ricorso ad un programma Labview che consente di implementare la
comunicazione seriale RS232, con una velocità di trasmissione di 9600 byte/s.
Il motore è controllato in anello chiuso sfruttando il feedback di posizione.
La trasmissione seriale è una modalità di comunicazione tra dispositivi digitali
nella quale le informazioni sono comunicate una di seguito all’altra e giungono
sequenzialmente al ricevente nello stesso ordine in cui le ha trasmesse il
ricevente. Nonostante la maggior complessità architetturale e gestionale
rispetto alla trasmissione parallela, la modalità seriale è una delle più diffuse
perché richiede un minor numero di fili con conseguente riduzione dei costi
ed è più tollerante rispetto alle interferenze e agli errori di trasmissione [47].
La porta seriale è costituita da 9 piedini, disposti su due file: la prima fila,
costituita da cinque piedini, è sfasata rispetto alla seconda, costituita da
quattro (Figura 3.6).
Il programma LabVIEW consente, dunque, di gestire la componente di
attuazione, permettendo inoltre all’operatore di impostare tutti i parametri
utili al fine di caratterizzare il modello respiratorio e simulare alcune pro-
blematiche cliniche di maggior riscontro e principale rilievo, su cui è utile
incentrare la formazione del personale medico.
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Figura 3.6: Piedinatura della porta seriale. 1.Data Carrier Detect, 2.Ricezione
dati, 3.Trasmissione dati, 4.Data Terminal Ready, 5.Signal Ground, 6.Data
Set Ready, 7.Request To Send, 8.Clear to Send, 9.Ring Indicator.
3.3 Singola camera: sviluppo della parte soft-
ware
3.3.1 Linguaggio di programmazione Labview
Per il controllo del simulatore qui descritto viene utilizzato il linguaggio di
programmazione Labview della National Instruments, che offre il vantaggio di
integrare, in un unico sistema, l’acquisizione dei dati, la loro elaborazione e la
visualizzazione dei risultati. Labview si differenzia dai linguaggi tradizionali
di programmazione, mettendo a disposizione un ambiente di programmazione
grafica basata sul disegno di diagrammi a blocchi, che risulta essere un metodo
di rappresentazione delle informazioni e dei flussi di dati di uso comune in
ambito tecnico-ingegneristico.
L’ambiente di sviluppo consente di costruire programmi i quali prendono il no-
me di strumenti virtuali (Virtual Instrument, VI) e si compongono di tre parti
principali: il pannello frontale, il diagramma a blocchi e l’icona/connettore.
Il primo è lo strumento con cui direttamente si interfaccia l’utente finale,
che permette di introdurre i valori in ingresso delle variabili di controllo e di
visualizzare i risultati generali a seguito dell’elaborazione programmata nel
diagramma a blocchi del VI. Gli ingressi sono chiamati controlli e le uscite
indicatori ; sono disponibili diversi tipi di controlli (numerici, a manopole,
booleani..) ed indicatori per rendere il pannello frontale facilmente identifica-
bile e comprensibile.
Ad ogni pannello frontale è associato un diagramma a blocchi, che rappresenta
il vero e proprio corpo del programma, e può essere considerato l’equivalente
del codice sorgente nella programmazione tradizionale. I componenti del dia-
gramma a blocchi rappresentano i nodi del programma e vengono “collegati”
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tra loro per mostrare il flusso dei dati nel diagramma a blocchi. I nodi sono
gli elementi che consentono l’esecuzione del programma e sono analoghi alle
subroutine dei linguaggi di programmazione basati sul testo.
L’icona/connettore, infine, permette di trasformare uno strumento virtuale
in un oggetto che può essere usato nel diagramma a blocchi di altri stru-
menti virtuali come fosse un sottoprogramma (subVI). L’icona rappresenta
graficamente il subVI nel diagramma a blocchi di altri VI. I terminali dell’i-
cona/connettore determinano, dove devono essere collegati, gli ingressi e le
uscite, equivalgono ai parametri di un sottoprogramma e corrispondono ai
controlli ed agli indicatori sul pannello frontale di un VI.
Sia l’interfaccia utente, sia il programma stesso, sono realizzate per via grafica.
Questo significa che l’operatore non deve inviare comandi o digitare valori
con la tastiera ma può ottenere lo stesso risultato utilizzando il mouse e impo-
stando i parametri di misura, quali frequenza respiratoria, tempo inspiratorio
ed altri parametri utili per caratterizzare il modello. Una volta mandato in
esecuzione il programma, Labview invia agli strumenti i comandi che permet-
tono di effettuare le misure ed acquisisce i dati di misura corrispondenti, al
termine, se necessario, i dati vengono visualizzati su di un grafico.
All’interno di un programma si può controllare il flusso di dati di un virtual
instrument attraverso le strutture; Labview mette a disposizione quattro tipi
di strutture: il ciclo While e il ciclo For, la struttura Case e la struttura
Sequence. La struttura preferenziale trattata con Labview è il ciclo While
che, come noto, ripete una parte di programma più volte. Il codice al suo
interno viene eseguito fino a quando la variabile di ingresso booleana assume
un determinato valore. Nel caso in cui ci sia l’acquisizione di dati da sensori
(come nel nostro caso), la temporizzazione del ciclo è data dalla frequenza di
campionamento del segnale.
La semplicità di programmazione, la semplicità di utilizzo e la grande versatili-
tà hanno reso Labview molto impiegato e diffuso nell’ambito dell’acquisizione
dei dati e nel loro controllo nei processi industriali. Il programma ha a disposi-
zione una serie di librerie che possono essere richiamate ed utilizzate all’interno
dei programmi, le quali comprendono funzioni aritmetiche, statistiche, logiche,
funzioni specializzate per l’acquisizione e l’elaborazione dei segnali, controllo
di strumentazione numerica e trasmissione dati mediante l’uso di porte seriali
(RS-232 o RS-485) oppure mediante il protocollo di comunicazione TCP/IP.
3.3.2 Principio di funzionamento del sistema
Come precedentemente dichiarato i componenti di percezione e attuazione
sono gestiti con programmi Labview che implementano l’acquisizione del
segnale e una comunicazione seriale per il controllo della posizione del motore;
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il software ha un’interfaccia grafica che permette all’utente di utilizzare le
modalità di simulazione desiderate.
Il prototipo è in grado di simulare:
• modalità di respiro autonomo (CASO A);
• modalità di ventilazione controllata (CASO B);
• modalità di ventilazione assistita/sincronizzata con il respiro (CASO
C).
Le ultime due modalità necessitano di un ventilatore meccanico: come già
detto è stato utilizzato il BEAR CUBr750 Infant Ventilator (e il Leoni plus).
Il dispositivo è in grado di eseguire sette modalità operative (AC, AC ciclata
flusso, SIMV/IMV, SIMV/PSV, SIMV ciclata flusso, PSV e CPAP) e ognuna
è impiegabile sul simulatore.
Ciascun software Labview creato per le tre modalità di simulazione è dotato di
un’interfaccia utente (GUI) che consente all’operatore di impostare i parametri
di respirazione desiderati e di visualizzare in tempo reale le curve di pressione,
flusso e volume della camera.
In particolare i trend di pressione vengono misurati dal sensore anologico di
pressione fissato sul pistone, mentre il volume è ottenuto grazie al sensore Hall
per il controllo della posizione del motore e allo stesso tempo dalle dimensioni
note della siringa di vetro (equivalente ad un cilindro rigido). Il flusso è
ottenuto come derivata nel tempo delle curve di volume, secondo il modello
elettromeccanico presentato sopra.
Ogni modalità di simulazione necessita che l’operatore esegua alcune facili
operazioni preliminari di impostazione:
a. l’asta del motore deve essere collocata in una posizione di riferimento
per consentire al software di realizzare un’analisi assoluta di posizione;
b. l’offset effettivo della curva di calibrazione lineare per il sensore di pres-
sione deve essere determinato imponendo P = 0 cmH2O sul ventilatore
ed acquisendo il segnale relativo.
Analizziamo adesso nel dettaglio i tre casi simulati dal prototipo a singola
camera.
CASO A: SIMULAZIONE DEL RESPIRO AUTONOMO (COMPORTA-
MENTO ATTIVO)
Con questo scenario operativo, si intende simulare la situazione in cui il
bambino è in grado di respirare autonomamente. La funzione respiratoria è
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un segnale periodico generato con Labview e caratterizzato da frequenza e
tempo di inspirazione (espressi in termini di periodo e ciclo) e da volume di
CFR e tidalico (secondo la dimensione della siringa questi volumi si correlano
rispettivamente con la condizione a riposo e con l’escursione dello stantuffo).
L’operatore può impostare i parametri sulla relativa GUI (Figura 3.7) e cam-
biarli in corso di simulazione. Nello stesso tempo la GUI visualizza in real
time i trend della pressione, del volume imposto/osservato e del flusso. I valori
di volume corrente non possono essere impostati arbitrariamente nel range
fisiologico, ma devono essere compatibili con i valori di tempo inspiratorio
(escursioni molto ampie non possono ragionevolmente essere realizzate in
tempi inspiratori troppo brevi). I parametri scelti in realtà possono coesistere
se i trend visualizzati di volume imposti e osservati corrispondono. Tali
vincoli non sono legati alle prestazioni del motore, ma soprattutto ricordano
la fisiologia respiratoria reale.
Figura 3.7: Interfaccia grafica per la simulazione del comportamento attivo.
CASO B: SIMULAZIONE DI UNA VENTILAZIONE CONROLLATA
Nel caso B si intende simulare la situazione in cui il bambino non è in grado di
respirare autonomamente, pertanto le caratteristiche respiratorie (frequenza,
tempo inspiratorio, pressioni-PIP iniziali e finali e PEEP) vengono impostati
sulla GUI relativa a questa modalità di simulazione (Figura 3.8). Il segnale
di pressione viene elaborato a seconda della compliance imposta per ottenere
trend di volume, che vengono utilizzati per imporre in continuo la posizione
del motore. I trend di pressione, volume e flusso sono visualizzati in tempo
reale sulla GUI. Attraverso il software si correla la C con la CFR in modo
da rappresentare le condizioni di sovradistensione e atelettasia: quando il
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volume di riposo imposto è fuori dai range fisiologici, i valori di C sono
automaticamente ridotti del 20%.
Figura 3.8: Interfaccia grafica per la simulazione della ventilazione mandatoria
(controllata).
CASO C: SIMULAZIONE DI UNA VENTILAZIONE ASSISTITA (TRIG-
GERATA)
Con questo scenario operativo, si intende simulare la situazione in cui il
bambino è in grado di respirare autonomamente ma questo non è sufficiente
a fornire una corretta ossigenazione; secondo la modalità ventilazione scelta
e il livello di trigger selezionato (0,2-5 L/min), vengono generati i respiri
meccanici e il simulatore deve seguire l’onda di pressione, nello stesso modo
in cui è seguita in neonati ventilati.
Sulla GUI l’operatore deve imporre C, CFR, frequenze, tempo inspiratorio e
volume corrente, mentre sul ventilatore stabilisce modalità di ventilazione,
sensibilità del trigger, PIP, PEEP, frequenza e tempo di inspirazione dell’atto
respiratorio mandatorio (Figura 3.9).
La logica alla base della simulazione si fonda sul fatto che durante il respiro
autonomo le variazioni di volume causano solo un piccolo ∆P (appena 1-2
cmH2O), oscillando non intorno al valore di 0 cmH2O come nella respirazione
autonoma, ma intorno al valore di PEEP imposto. Pertanto il simulatore
genera respiri attivi che inducono flussi inspiratori ed espiratori misurati dal
sensore di flusso del ventilatore. Compatibilmente con la modalità selezionata
e il livello di trigger questo flusso causerà una risposta del ventilatore in
termini di pressione, di conseguenza il sensore nella camera misurerà segnali




• se P misurata è inferiore rispetto a S, il motore segue le caratteristiche
della respirazione attiva;
• se P è superiore a S, il movimento del pistone è collegato al P imposto
dal ventilatore secondo la relazione V = C P .
Questo comportamento soglia permette comunque un movimento fluido dello
stantuffo e permette di innescare e rappresentare fedelmente ogni modalità di
ventilazione eseguita dal ventilatore (Figura 3.10).
Figura 3.9: Interfaccia grafica per la simulazione della ventilazione assistita
(sincronizzata).
In realtà tale programma può essere usato (con opportune accortezze) per
rappresentare le condizioni di simulazione citate precedentemente: se si vuole
simulare il CASO A bisogna impostare una pressione di controllo molto alta
nell’apposito controllo e impostare il ventilatore in modalità STANBY mentre
se vogliamo simulare il CASO B, si pone la pressione di controllo molto bassa
e la frequenza respiratoria (rpm) pari a zero.
In aggiunta a quanto già descritto, è stato realizzato un software Labview
per estrapolare i parametri specifici dell’onda di pressione erogata dal ventila-
tore in modalità interamente controllate (Figura 3.11). I livelli di pressione
corrispondenti ai valori della PEEP e PIP imposti sono ottenuti ricercando i
massimi e minimi della funzione calibrata; il periodo è la distanza ditempo
tra due massimi successivi. Per ottenere il tempo inspiratorio viene derivato




Figura 3.10: Esempi di GUI con simulazione di ventilazione assistita in
differenti modalità: a. AC ciclata flusso, b. SIMV/IMV.
positivo.
Tempi espiratori e MAP (pressione media delle vie aeree) sono misurati.
MAP =
ti × PIP + te × PEEP
ti + te
.
Impostando un valore fittizio per C, sono rilevabili anche VT e il volume
minuto (VM = V T × fr) per ogni periodo respiratorio.
Figura 3.11: Software Labview realizzato per estrapolare specifici parametri
dell’onda pressoria sviluppata dal ventilatore in condizioni di ventilazione
mandatoria.
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3.3.3 Definizione delle sottofunzioni
Dato che il funzionamento del sistema complessivo prevede di gestire con-
temporaneamente cinque unità diverse, si è deciso di sfruttare la possibilità
di Labview di compattare interi ed estesi programmi in sottoprogrammi,
detti subVI, facilmente inseribili in un unico programma VI. Per poter fare
ciò occorre definire le variabili che il subVI riceve in ingresso e quelle che
restituisce in uscita.
In particolare per la gestione del sistema totale si è ricorso a tre sottopro-
grammi (o blocchi):
1. BLOCCO TARATURA: il primo blocco contiene al suo interno il codice
per definire l’offset del sensore di pressione e le istruzioni per la gestione
dei segnali di comando del motore, questo infatti implementa una
comunicazione seriale per il controllo della posizione del motore tramite il
comando “VISA resource name”. Questa procedura di setup preliminare
è obbligatoria ai fini della simulazione; la procedura deve essere avviata
prima di qualsiasi altra funzione: il motore parte dalla posizione di
partenza e vi ritorna nel momento in cui la simulazione viene interrotta.
L’icona mostrata in Figura 3.12, è il simbolo che si applica al subVI per
il suo riconoscimento all’interno del programma.
Figura 3.12: L’icona del subVI ed i suoi collegamenti visibili nel Block Diagram
di Labview.
2. BLOCCO SIMULAZIONE COMPLESSIVA: il secondo blocco è stato
implementato per pilotare il motore sulla base delle caratteristiche del
respiro autonomo e della pressione in arrivo dal ventilatore: prende
in ingresso i valori di frequenza e tempo di inspirazione (espresso in
termini di periodo e duty cycle), volume tidalico, CFR, compliance e
posizione del motore. Il blocco riporta in uscita l’andamento del volume
e del flusso rilevato. L’icona mostrata in Figura 3.13, è il simbolo che si
applica al subVI per il suo riconoscimento all’interno del programma.
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Figura 3.13: L’icona del subVI ed i suoi collegamenti visibili nel Block Diagram
di Labview.
3. BLOCCO DI ESTRAZIONE PARAMETRI: l’ultimo blocco prende
in ingresso la pressione dal ventilatore e dà in uscita i valori di PIP
(cmH2O), PEEP (cmH2O), PIP-PEEP (cmH2O), MAP (cmH2O), fre-
quenza(rpm), tempo di inspirazione(s), tempo di espirazione(s), perio-
do(s). La logica ed il codice utilizzato per tali estrapolazioni di dati
sono quelli precedentemente descritti al termine del paragrafo 3.2.2.
L’icona mostrata in Figura 3.14, è il simbolo che si applica al subVI per
il suo riconoscimento all’interno del programma.








Lo scopo della presente tesi, come già dichiarato, è quello di realizzare un
simulatore respiratorio innovativo che replichi il sistema polmone neonatale
sia dal punto di vista funzionale, che anatomico.
Come già descritto in dettaglio nel Capitolo 2, i polmoni sono percorsi da
scissure, che li dividono in lobi; nel polmone destro abbiamo due scissure
che lo dividono in tre lobi, superiore, medio e inferiore, mentre nel polmone
sinistro abbiamo una sola scissura che lo divide in due lobi, superiore ed
inferiore. Al fine di ottenere una rappresentazione ad alta fedeltà, nasce
l’idea di estendere la struttura del primo prototipo ad una camera ad un
prototipo a cinque camere, in grado quindi di simulare i tre lobi del polmone
destro e i due lobi del polmone sinistro. Ogni camera è caratterizzata da
una propria resistenza al flusso delle vie aeree ed una propria compliance che
possono essere regolate in modo indipendente durante la simulazione. Grazie
a questa soluzione il dispositivo risulta più accurato ed attendibile rispetto ai
simulatori già esistenti, in quanto permette di delineare situazioni localizzate
di barotrauma, ostruzioni e alterazioni.
I simulatori polmonari ad oggi disponibili permettono generalmente di effet-
tuare solo un numero limitato di situazioni differenti, siano essi basati su
modelli a singoli o doppi scomparti. Tuttavia, tali strutture non consentono
una rappresentazione realistica di alcune condizioni fisiologiche e patologiche
a cui il neonato può andare incontro, quali periodi di apnea, edemi localizzati
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o barotrauma, ostruzioni di una particolare sezione della struttura delle vie
aeree, ecc. Sia il simulatore neonatale attivo di Cappa (Cappa, 2002) sia
altri simulatori disponibili in commercio, come il Ingmar modello polmonare
adulto/pediatrico e il Ingmar ASL 5000 simulatore polmonare adulto/neonato,
sono in grado di riprodurre i valori dei parametri della meccanica polmonare
di neonati sani e patologici, consentono all’operatore di scegliere il modello
respiratorio e continuamente regolare e controllare i parametri che caratteriz-
zano il sistema polmonare. Tuttavia questi dispositivi considerano i polmoni
come composti da due compartimenti omogenei, senza alcuna differenziazione
in termini di compliance e di resistenza interna. Al contrario HALr S3010
di Gaumard è un modello di manichino realistico in grado di riprodurre sia la
respirazione, sia le funzioni cardiovascolari e permette l’intubazione orale e
nasale. Esso garantisce il controllo di frequenza e profondità della respirazione
e permette di osservare le escursioni del torace, che sono sincronizzate con
modelli di respirazione selezionabili, tuttavia la compliance non può essere
regolata dall’operatore. Questo elemento di novità nel sistema, ovvero la
progettazione di un sistema a cinque camere, ha comportato la replica dei
componenti costituenti la parte hardware del sistema a singolo lobo e l’esten-
sione del software ad essa connesso.
Nei paragrafi seguenti verranno affrontati gli aspetti relativi all’hardware e
al software utilizzato, con una breve descrizione della sua struttura; il passo
successivo è stato la stesura di un manuale con il quale guidare l’utente nella
gestione del software per l’acquisizione e la visualizzazione dei dati, illustrando
le problematiche che si possono riscontrare durante la simulazione. Il sistema
segue lo schema generale delle architetture robotiche, come quello mostrato in
Figura 4.1, in cui risulta chiaro che il simulatore non è qualcosa di isolato, ma
è immerso in un ambiente col quale interagisce attraverso i suoi attuatori e
dal quale riceve informazioni tramite i propri sensori. Tra sensori ed attuatori
c’è un modulo molto importante che si occupa della pianificazione, la quale
sostanzialmente modella il comportamento generale del sistema.
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Figura 4.1: Schema tipico di un sistema robotico.
4.2 Progettazione e sviluppo del secondo pro-
totipo
Il simulatore respiratorio neonatale, oggetto del presente lavoro di tesi, è basato
su un approccio software ed è costituito da cinque camere a volume variabile,
collegate tra loro da una rete di tubi in materiale plastico che simulano il
sistema di conduzione delle vie aeree e che ne permette la connessione ad un
qualunque ventilatore meccanico.
In Figura 4.2 è riportato nel dettaglio il prototipo finale del simulatore, in
cui risultano evidenti i componenti principali:
• cinque siringhe di vetro da 50 ml, disposte in parallelo, che rappresentano
i cinque lobi del simulatore polmonare. Sono suddivise da sinistra verso
destra nei due lobi (siringa 1 e 2) che rappresentano il polmone sinistro
e nei tre lobi (siringa 3, 4 e 5) che invece rappresentano il polmone
destro;
• cinque sensori di pressione (MS147105GT, Measurement Specialties,
Hampton, USA) montati sullo stantuffo di ciascuna siringa e utilizzati
per estrarre informazioni relative alla pressione generata dal ventilatore
e rilevata nella siringa;
• cinque motori lineari connessi in serie ai pistoni delle siringhe e utilizzati
per simulare l’atto respiratorio;
• cinque drivers (MCLM3006) per pilotare i cinque motori;
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• la connessione seriale per interfacciare l’hardware al pc (porta seriale
con otto porte di cui cinque in uso);
• la scheda NI (National Instruments) per l’acquisizione dei dati;
• il circuito di tubi in silicone per simulare le vie aeree del neonato;
• valvole meccaniche utilizzate per regolare manualmente le resistenze
delle vie aeree;
• struttura in derlin e chiusura in plexiglass progettata e realizzata per
rendere compatto e trasposrtabile l’intero simulatore (Figura 4.2).
Figura 4.2: Assemblaggio in Solid Works degli elementi costitutivi del sistema.
Per la simulazione sono inoltre necessari:
• pc con programma LabView e programma Motion Manager;
• ventilatore meccanico (BEAR CUBr750 PSV Infant Ventilator);
• generatore di tensione (12 V).
Il sistema polmonare può essere descritto secondo l’analogia di un modello
elettromeccanico lineare del secondo ordine, con due parametri caratteristici:
la resistenza R e la compliance C. Secondo le leggi di Kirchhoff, in condizioni
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Figura 4.3: Prototipo finale del simulatore neonatale a cinque camere con-
nesso con un ventilatore neonatale (BEAR CUBr750 PSV Infant Ventilator)
comunemente utilizzato nella pratica clinica.
stazionarie, troviamo le capacità equivalenti nei due rami del circuito come
(vedi Figura 4.4):
Cr = Cr1 + Cr2 + Cr3 e Cl = Cl1 + Cl2 . (4.1)
Le equazioni differenziali caratteristiche del circuito in esame sono:












I(t) = I1(t) + I2(t). (4.4)
Utilizzando la trasformata di Laplace è possibile trasformare le equazioni
differenziali in equazioni algebriche in cui le incognite non sono più le f(t)
ma le F (s) dove s è la variabile complessa.








I(s) = I1(s) + I2(s). (4.7)
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Nel dominio trasformato introduciamo una grandezza, l’impedenza ope-
ratoriale, che rappresenta il rapporto tensione-corrente e che nel dominio







Si ottiene così il circuito semplificato con impedenze zr(s) e zl(s):
zr(s) = Rr +
1
Crs




Secondo l’analogia elettromeccanica appena citata, la resistenza R è
legata alla caduta di pressione delle vie aeree, la compliance C all’elasticità
polmonare, P rappresenta la pressione a livello della bocca che come la
tensione è considerata una variabile di “forza” (facendo riferimento all’analogia
proposta da Maxwell), Q il flusso totale che come la corrente è classificata
come variabile “di flusso” e P0 la pressione alla bocca calcolata all’istante
t = 0 ( Q e V nulli).




Figura 4.4: Equivalente elettrico del modello respiratorio a cinque camere.
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4.2.1 Calibrazione del sensore di pressione
La calibrazione dei sensori di pressione è stata effettuata impostando sul
ventilatore valori crescenti di PIP nel range 10− 30 ed andando a misurare la
corrispondente tensione di picco registrata dai sensori; il valore di PEEP è
stato impostato a zero ed il Ti è stato scelto sufficientemente alto da assicurare
alla dinamica del sensore il raggiungimento dell’effettiva condizione di massimo
desiderata.
Per l’acquisizione dei segnali è stato utilizzato come hardware il DAQ System
NI USB-6218, con una frequenza di campionamento di 1 KHz. Il programma
implementato in Labview (Figura 4.5) ha permesso l’acquisizione del segnale
grezzo, l’amplificazione e il filtraggio dello stesso tramite filtro di Butterworth
del secondo ordine con una frequenza di taglio di 5 Hz. Una volta individuati i
valori massimi per ciascun sensore, è stata fatta un’analisi in Matlab mediante
fitting con un polinomio di primo grado e sono state ricavate le curve di
calibrazione dei cinque sensori (vedi Figura 4.6). Le curve di calibrazione,
ottenute interpolando con una retta i dati ottenuti sperimentalmente, si
possono ritenere lineari dal momento che la bontà del fitting, espresso in
termini di R2, è risultata essere accettabile (R2 > 0, 97). La pendenza di
ciascuna retta corrisponde alla sensibilità del sensore, mentre l’intercetta è
l’offset, ovvero la tensione misurata nel caso di solo pressione atmosferica
imposta. Per questi sensori la sensibilità è un elemento caratteristico che
permane nel tempo ed i valori trovati rientrano nel range fornito dal data
sheet (0, 14− 0, 23 mV/cmH2O) [44]. I valori di offset al contrario tendono
a variare nel tempo, per cui come già spiegato nel precedente capitolo, la
ricerca dell’offset è un’operazione che va condotta prima di ogni simulazione.
Questo tipo di approccio, rispetto a quello tradizionale basato sulla legge
di Stevino, e cioè sull’imposizione di una colonna di fluido sul sensore con
applicazione della nota legge fisica [48], ci ha permesso di osservare una




Figura 4.5: Interfaccia utente (a) e diagramma a blocchi (b) del programma
implementato in Labview.
Figura 4.6: Curve di calibrazione dei sensori.
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4.2.2 Dimensionamento albero respiratorio
Con lo scopo di simulare il comportamento reale del polmone di un neonato
pretermine e affetto da patologie specifiche a carico del sistema respiratorio,
è stato integrato nel prototipo finale un circuito meccanico composto da tubi
in silicone capace di replicare nel modo più fedele possibile le vie aeree del
neonato e che permette di collegare il simulatore ad un tradizionale ventilatore
meccanico (la parte dell’albero corrispondente alla trachea è verosimilmente
intubabile con le cannule tracheali utilizzate in ambito neonatale) (Figura
4.7).
Le specifiche fondamentali per il dimensionamento del circuito che ci sono
state fornite dai clinici e quindi da rispettare sono state:
• contenere un volume interno pari a 6 ml, corrispondente al volume
anatomico morto del sistema respiratorio per un neonato a termine di 3
kg;
• garantire una resistenza al flusso variabile in un range 50− 100 cmH2O
fino a 100 cmH2O in caso di ostruzione.
Tali condizioni sono state rispettate assemblando tratti di tubo in silicone
di diametro interno 4 mm e diametro esterno 6 mm, collegati tramite idonei
raccordi a tenuta; ovviamente il volume interno del sistema è stato calcolato
approssimativamente come somma di ogni tratto, considerando questo come
cilindro di raggio e lunghezza noti. Come dimostreremo in seguito, tale circuito
offre una resistenza di base di ∼ 70 cmH2O/L/s, valore incrementabile con il
ricorso alle valvole meccaniche di cui si è parlato in precedenza.
Figura 4.7: Simulatore con sistema delle vie aeree.
Un altro elemento fondamentale del sistema è stato la considerazione che,
in assenza di restringimenti, le cadute di pressione a valle del circuito devono
essere le stesse su tutti i lobi, sia del polmone destro che di quello sinistro.
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Dunque, per dimostrare che il sistema di conduzione è effettivamente bilan-
ciato, sono state effettuate misure della pressione rilasciata dal ventilatore
opportunamente collegato al sistema. In particolare si è ricorso ad un pro-
gramma Labview (Figura 4.8) in grado di acquisire, filtrare ed amplificare i
cinque segnali di pressione e di estrapolare e memorizzare i picchi relativi a
ciascuna onda (nel programma si è riproposto il sottoprogramma subVI di
“estrapolazione parametri” descritto nel Capitolo 3).
Figura 4.8: Interfaccia utente del programma implementato in Labview; si
notano sulla sinistra i comandi per l’avvio e lo stop della taratura dei sensori
e dell’acquisizione dei parametri caratteristici delle cinque onde, al centro i
grafici delle pressioni acquisite dai sensori sui lobi destro e sinistro ed infine a
destra i valori di PIP, PIP-PEEP, fr e ti per il lobo sinistro e destro.
Si riportano di seguito i grafici delle cadute di pressione misurate dai singoli
sensori del polmone destro (lobo R1, lobo R2 e lobo R3) e del polmone sinistro
(lobo L4 e lobo L5), presi questi come la differenza tra le PIP impostate sul
ventilatore e le medie dei picchi corrispondenti misurati a valle, ovvero con i
sensori (Figura 4.9 e Figura 4.10) al variare delle PIP impostate in un range
10− 30 cmH2O. Per ciascun caso è stato fatto il fitting dei dati mediati con
un polinomio del primo ordine.
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Figura 4.9: Curve di caduta di pressione in uscita dai sensori di pressione del
polmone sinistro al variare della PIP nel range 10−30 cmH2O; (a) andamento
su L4, (b) andamento su L5, (c) confronto tra le due curve.
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Figura 4.10: Curve di caduta di pressione in uscita dai sensori di pressione al
variare della PIP nel range 10− 30 cmH2O.
Come si può osservare dai grafici in Figura 4.9 e Figura 4.10, i tre sensori
del lobo destro e i due sensori del lobo sinistro misurano cadute di pressione
comparabili, dunque le diramazioni sono ben bilanciate.
Si sono poi considerate le medie delle cadute sul polmone destro (Figura
4.11b) e le medie delle cadute sul polmone sinistro (Figura 4.11c) e la media
complessiva su tutti e cinque i lobi (Figura 4.11a) sempre al variare della PIP
impostata sul ventilatore.
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Figura 4.11: Curve di caduta di pressione in uscita dai sensori di pressione al
variare della PIP nel range 10− 30 cmH2O calcolato sull’intero simulatore.
Osservando il confronto diretto in Figura 4.11(d) possiamo confermare che
le cadute di pressione sul ramo destro e sul ramo sinistro sono comparabili e
pertanto il sistema di conduzione risulta bilanciato.
Dalle curve nelle Figure 4.9, 4.10 e 4.11 si nota che esiste una relazione lineare
tra la pressione impostata sul ventilatore e la caduta di pressione misurata a
valle del sistema. Tale relazione verrà utilizzata nel programma di simulazione
per poter risalire dalla pressione rilevata sui sensori, quindi nota, a quella
fornita dal ventilatore.
Successivamente, considerando le cadute medie su tutti i lobi, si è ricavato









∆P : caduta di pressione media nel circuito (cmH2O),
Rtot : resistenza offerta dal circuito (cmH2O/L/s),
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ϕtot : flusso nel circuito (L/s).
Si noti che il ventilatore meccanico si comporta come un generatore di
flusso, che varia sulla base del gradiente di pressione e della resistenza del
sistema e che i valori di flusso nel caso di PIP crescente (10−30 cmH2O) sono
stati registrati osservando gli andamenti sul monitor posto sopra il ventilatore.
Nel grafico riportato di seguito (Figura 4.12) si osserva una relazione lineare
tra caduta di pressione e flusso e si è considerata la pendenza della curva
come valore di Rtot; il valore ottenuto, pari a 72, 3 cmH2O/L/s, è effettiva-
mente confrontabile con il range di valori fornitoci dal personale medico di
riferimento.
Figura 4.12: Curva caduta di pressione-flusso, circuito intero.
Si è poi valutata la resistenza offerta dal ramo destro e dal ramo sinistro
presi separatamente, andando a valutare le cadute medie sui lobi di destra e
quelli di sinistra (per valori crescenti di PIP impostata) e considerando che,
se il sistema è bilanciato, come nella nostra ipotesi di partenza, il flusso totale
ϕtot si divide teoricamente a metà. I dati relativi ai segnali misurati dai cinque
sensori sono stati analizzati in ambiente Matlab: è stato fatto il fitting delle
medie delle cadute a destra e a sinistra al variare del flusso ripartito su ciascun
ramo con un polinomio di primo grado e si sono calcolate le resistenze del
ramo destro e sinistro come le pendenze di tali fitting. Dai grafici riportati in
Figura 4.13, si nota come i valori di resistenza sono effettivamente comparabili:
Rdx = 141cmH2O/L/s Rsx = 136, 87cmH2O/L/s (4.12)
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Figura 4.13: Curva caduta di pressione-flusso, per il ramo destro (a) e il ramo
sinistro (b).
Si nota che in entrambi i casi è valida la regressione lineare, e se si considera
che i due rami destro e sinistro risentono delle stesse cadute di pressione
(come dimostrato in precedenza), secondo l’analogia elettromeccanica la Req










Sostituendo a ciascuna resistenza il suo valore, troviamo una Req pari
a 71.3 cmH2O/L/s comparabile con quella totale ottenuta considerando la
caduta media sui cinque lobi.
In conclusione, in caso di circuito completamento aperto (senza nessun tipo
di ostruzione), si può dire che le due resistenze Rr e Rl sono effettivamente in
parallelo. Nel caso si vadano ad incrementare in modo indipendente le due
resistenze, il sistema a valle risente di cadute di pressione diverse e dunque la
classica formula della Req (4.13) non è più valida.
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4.2.3 Analisi del sistema a resistenza variabile
Per completare la casistica degli scenari cilinici simulabili, e quindi per
rendere il simulatore altamente fedele con la realtà clinica, è stato integrato
nel circuito respiratorio un meccanismo analogico per la regolazione della
resistenza all’interno del sistema di conduzione appena descritto (Figura 4.14).
Figura 4.14: Dettaglio del circuito meccanico utilizzato per simulare le vie
aeree del neonato e del meccanismo progettato ed integrato nel sistema per
simulare una variazione di resistenza all’interno delle vie aeree.
A valle della prima biforcazione ci sono due valvole, una sul lato destro
e una sul lato sinistro, che si possono regolare autonomamente in modo da
ottenere un restringimento del ramo lungo cui sono posizionate. Il meccanismo
prevede l’avvicinamento o l’allontanamento di due staffe opportunamente
vincolate alla base del simulatore, per mezzo di una semplice vite integrata
nel sistema. Le valvole consentono all’operatore di modulare la resistenza
delle vie aeree sui due lati; pertanto le camere di destra e sinistra possono
avere variazioni pressorie differenziate in corso di una simulazione. Questo
implica l’apertura o la chiusura del flusso d’aria all’interno del circuito di tubi,
aumentando o diminuendo la resistenza all’interno di esso. Questa peculiarità
del sistema rappresenta un ulteriore punto di novità rispetto alla letteratura
attuale perché garantisce la simulazione di diverse condizioni cliniche in cui il
polmone destro, e quindi anche la parte destra dell’albero respiratorio, mostra
un comportamento completamento diverso dalla parte sinistra (polmone e vie
aeree).
Dato che, come si è già detto nel precedente paragrafo, in questo caso partico-
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lare non vale più la relazione (4.11), in quanto non possiamo sapere come si
ripartisce il flusso all’interno del circuito, si ha che, per valutare le resistenze
indotte in modo analogico con i morsetti sul ramo destro e sul ramo sinistro,
è stato necessario stimare e verificare la relazione tra caduta di pressione
misurata per un dato livello di strizione e la resistenza corrispondente. Al
fine di indagare tale relazione, è stata misurata la pressione passando da una
configurazione a sistema aperto ad una configurazione con occlusione totale
in un ramo e si sono acquisiti i dati al variare della resistenza offerta dall’altro
ramo; la prova si è ripetuta andando ad occludere prima l’uno e poi l’altro
lato del circuito.
Si noti che il modello circuitale così presentato è necessario per conoscere il
flusso che passa nella biforcazione libera: se entrambi i lati consentissero il
passaggio di aria con resistenze impostate meccanicamente e dunque ignote,
non potremmo sapere come il flusso si ripartisce sui due rami (a differenza
del caso precedente in cui, a sistema bilanciato, si suppone che il flusso si
ripartisce a metà).
Considerando le resistenze sul ramo destro e sul ramo sinistro in caso di
apertura totale e in presenza di una contemporanea occlusione sul ramo
controlaterale, dai dati riportati in Tabella 4.1 si può notare come queste
risultino minori alle corrispondenti resistenze valutate nel caso di entrambi i
rami aperti (Figure 4.15 e 4.16).
Resistenza (cmH2O/l/s) Polmone destro Polmone sinistro
Caso circuito aperto 141 136, 87
Caso circuito con occlusione 91, 41 98, 61
Tabella 4.1: Valori di resistenza nei due casi di circuito aperto e circuito con
occlusione, calcolati come pendenze delle curve di fitting tra la caduta di
pressione misurata dai cinque sensori e il flusso, per valori di PIP crescenti.
Ne consegue che, ovviamente, la Req ottenuta secondo il modello elet-
tromeccanico considerando Rr e Rl ricavate nel caso di ramo controlaterale
occluso è maggiore dell’effettiva Rtot offerta dal circuito con entrambi i rami
aperti. Tale peculiarità è legata al fatto che, nel caso in cui un ramo del
circuito risulti ostruito, la resistenza sull’altro ramo tende a ridursi: tale
fenomeno di compensazione è verificato anche fisiologicamente, al punto che
ostruzioni su un lato dell’albero bronchiale possono comportare aumenti
di sollecitazione sul polmone accessibile tali da portare alla condizione di
pneumotorace (PNX). Il fenomeno dello pneumotorace è la situazione che
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si determina quando, in corrispondenza tra esterno e cavo pleurico, si ha la
formazione di una valvola unidirezionale dall’esterno verso l’interno: ad ogni
atto respiratorio l’aria entra in quantità maggiore di quanto ne esce per cui
si ha un suo accumulo continuo e progressivo nel cavo. La pressione diventa
fortemente positiva e il polmone si collassa completamente [49].
Figura 4.15: Curve caduta di pressione-flusso, con relativa interpolazione, per
il ramo destro nel caso di circuito completamente aperto e di circuito con
ramo sinistro occluso.
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Figura 4.16: Curve caduta di pressione-flusso, con relativa interpolazione, per
il ramo sinistro nel caso di circuito completamente aperto e di circuito con
ramo destro occluso.
Dunque, come già accennato, si è condotta un’analisi per ricavare il legame
tra la caduta di pressione che si ottiene per un dato livello di strizione ed
il corrispondente valore di resistenza offerto sul ramo considerato. Questa
relazione si è dimostrata molto utile, in quanto ci consente di risalire, con
buona approssimazione, al valore di resistenza offerta da ciascun lato nel caso
di circuito parzialmente ostruito. Tale informazione è stata inoltre utilizzata,
come vedremo in seguito, per risalire al flusso fornito dal ventilatore in fase
di simulazione.
In particolare, si è studiata la relazione tra il parametro (∆P/P ), che è la
pendenza della relazione lineare tra la PIP impostata sul ventilatore, e la
caduta di pressione rilevata a valle del circuito, e R, ovvero la pendenza della
relazione lineare tra il flusso e la caduta di pressione. Si sono effettuate misure
di ∆P/P e di R relativi a ramo destro e sinistro considerando:
• circuito libero su entrambi i lati;
• ramo sinistro chiuso e diversi livelli di strizione sul ramo destra;
• ramo destro chiuso e diversi livelli di strizione sul ramo sinistro.
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Da un’analisi dei grafici ottenuti in Matlab, si ottiene una relazione lineare
tra ∆P/P e R (come mostrato in Figura 4.17):
R = 1580, 4 ∆P/P − 48, 52. (4.14)
Figura 4.17: Relazione lineare R (∆P/P ).
In generale dunque sarà possibile risalire alla resistenza R offerta dal ramo
destro e dal ramo sinistro sfruttando la relazione lineare (4.14) tra ∆P/P e
R. Difatti, quello che viene eseguito nella fase SETTING 2 di taratura del
simulatore (passaggio spiegato nel successivo paragrafo) è:
• impostare PIP nota a valle del sistema (pari a 30);
• misurare la pressione e dunque la caduta sul ramo destro e sinistro,
legata alla strizione indipendente dei due rami;
• nota la caduta a valle e la pressione a monte si può risalire ai valori del
parametro ∆P/P , che consente di caratterizzare la strizione, sia per il
ramo destro che per il sinistro;
• grazie alla relazione lineare ricavata tra ∆P/P e R si può risalire alla
R caratteristica del ramo destro (Rr) e quella caratteristica del ramo
sinistro (Rl).
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Conoscere la caduta di pressione a valle e la resistenza su entrambi i
lati del circuito si è rivelato fondamentale per risalire al flusso fornito dal
ventilatore in fase di simulazione. Si suppone infatti che







Con la relazione (4.15) risaliamo dunque al flusso totale stimato come il
risultato della somma dei flussi ottenuti considerando separatamente i due
rami, essendo noti i valori delle resistenze Rr e Rl offerte dal circuito.
Per verificare la solidità dell’assunzione e la validità della stima delle resistenze
e dei flussi si sono effettuati i confronti tra i flussi totali stimati e quelli osservati
dal monitor posto sul ventilatore, per strizioni arbitrariamente imposte in
modo indipendente sui due rami. Si riportano i risultati del confronto tra i
flussi, nel caso di PIP crescente (10, 20, 30 cmH2O) impostata sul ventilatore,
per tre casi di studio:
a) ramo destro e sinistro parzialmente ostruiti;
b) ramo destro parzialmente ostruito e ramo sinistro aperto;
c) ramo sinistro parzialmente ostruito e ramo destro aperto.
Come si può osservare dai grafici (Figura 4.18), i risultati ottenuti sono
più che soddisfacenti con un errore medio del 8, 82% ed un errore massimo
del 15%, che corrispondono a valori trascurabili in ambito clinico.
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Figura 4.18: Curve di confronto tra flusso stimato e flusso misurato nei tre
casi (a, b, c) analizzati.
4.3 Sviluppo software per il controllo del simu-
latore
Il simulatore respiratorio neonatale attivo, costituito da cinque camere a
volume variabile collegate tra loro da una rete di tubi in silicone, è basato
su un approccio software. Il software Labview sviluppato ha essenzialmente
l’obiettivo di:
• simulare cicli respiratori neonatali sia spontanei che assistiti;
• monitorare parametri come la pressione, il volume e il flusso delle vie
aeree;
• impostare una diversa compliance per ogni lobo polmonare;
• definire due resistenze diverse del flusso d’aria per il polmone destro e
sinistro.
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Questo tipo di controllo è utile non solo per formare il personale infermieristico
specifico con un approccio ad alta fedeltà, ma anche per “testare” le prestazioni
dei ventilatori polmonari neonatali.
Per la gestione del sistema complessivo, il passaggio da una a cinque camere ha
implicato la replica dell’hardware e l’estensione del software ad esso connesso.
Il programma complessivo consta di tre cicli while, associate a tre routine
diverse, due di taratura del sistema ed una di simulazione vera e propria,
che devono essere eseguite dall’operatore secondo i passi di una procedura
operativa spiegata nel prossimo paragrafo. All’interno di ogni routine vengono
implementati i sottoprogrammi subVI utilizzati per la gestione del sistema
a singola camera e descritti nel capitolo tre e qui moltiplicati e presentati
con input ed output scelti così da gestire in modo coordinato tutte le cinque
unità.
La prima routine comprende al suo interno cinque blocchi subVI di taratura
dei sensori di pressione e dei motori. In particolare prevede:
• istruzioni per definire l’offset dei sensori di pressione, ovvero per calibrare
ciascun sensore sulla base della pressione atmosferica.
• istruzioni per la gestione dei segnali di comando del motore, tramite
implementazione di una comunicazione seriale per il controllo della
posizione di ciascun motore (comando VISA resource name).
Per un buon funzionamento del simulatore è necessario effettuare questa
procedura di calibrazione prima di ogni acquisizione premendo il tasto SET-
TING 1 nel pannello interfaccia-utente, come verrà descritto in dettaglio nel
prossimo paragrafo.
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Figura 4.19: Block diafram per la calibrazione dei sensori e dei motori.
La seconda routine contiene il codice per tarare il sistema sulla base del
livello di resistenza offerto dalle vie aeree e definito dall’operatore grazie
ai morsetti meccanici precedentemente descritti. Dopo aver collegato il
ventilatore al circuito è necessario impostare una ventilazione AC con PIP
pari a 30 cmH2O e PEEP pari a 0; avviando tale procedura corrispondente
al SETTING 2 si misura la pressione a valle del circuito rilevata dai cinque
sensori. Dalla caduta di pressione misurata (la pressione a monte è nota)
è possibile risalire ai valori di ∆P/P per polmone destro e sinistro. Questi
valori, come già visto nella sezione precedente, rappresentano le pendenze
della relazione lineare tra pressione imposta e caduta di pressione misurata.
Sulla base della taratura effettuata (vedi 4.2.1) sarà possibile icavare i valori
di resistenza dei due rami Rr e Rl e dunque stimare la resistenza complessiva
offerta dal circuito. Quest’operazione consente dunque al sistema di calibrarsi
sulla base della resistenza offerta dal sistema di conduzione aerea e pertanto
è importante effettuarla prima di avviare la simulazione interattiva. Inoltre
se i valori di resistenza destra e sinistra superano il valore di soglia (valutato
pari a 1500 cmH2O/l/s) si accenderanno le relative spie di ostruzione (Figura
4.21).
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Figura 4.20: Block diagram relativo alla taratura del sistema sulla base della
resistenza offerta dal sistema di conduzione.
La terza routine consente di avviare la simulazione complessiva tramite
l’uso di cinque blocchi subVI per la gestione di ciascuna camera. Ciascun
blocco acquisisce i segnali dai sensori di pressione e controlla i cinque motori
sulla base di opportuni parametri in ingresso, quali frequenza (rpm), tempo
di inspirazione (s), volume tidalico (ml), CFR (ml), compliance (cmH2O) e
pressione di controllo (cmH2O). Gli ingressi dei blocchi sono fatti in modo
da rispettare i parametri forniti dai medici, ovvero le somme dei volumi
correnti, della CFR e della compliance di ciascun lobo deve fornire il valore
globale tipico del sistema respiratorio complessivo; al contrario la frequenza
respiratoria e il tempo inspiratorio sono unici per tutti e cinque i lobi così
come la pressione di controllo. Questa soluzione software permette di regolare
indipendentemente il volume di ciascuna camera secondo cicli motore con
profili di velocità e ampiezze selezionabili, che mimano fasi di inspirazione
ed espirazione e che, sulla base della pressione di controllo, ricalcheranno i
trend del respiro autonomo o di quello legato ad una ventilazione controllata
o assistita.
Grazie alla taratura ottenuta con la seconda routine, che caratterizza la
resistenza offerta dalle vie aeree, si potrà risalire all’onda di pressione teorica
erogata dal ventilatore alle pressioni misurate sui sensori e, sulla base delle
resistenze stimate tramite l’equazione (4.14), si potrà risalire al flusso totale
stimato risultante dalla somma dei flussi sul lobo destro e sinistro secondo
l’equazione (4.15).
Il segnale di onda pressoria rilasciata dal ventilatore viene fornito come ingres-
so al blocco subVI di estrazione parametri che consente di risalire ai valori
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caratteristici tipici di PIP, PEEP, PIP-PEEP, MAP, frequenza, tempo di
inspirazione, tempo di espirazione e periodo. Tali valori si aggiornano ad ogni
ciclo di simulazione e verranno usati per valutare se le scelte di ventilazione
sono corrette in presenza di due tipici scenari clinici che verranno descritti
a breve. Per ottenere ciò, sempre all’interno della terza routine, è presente
una struttura case che consente di confrontare i parametri estrapolati con i
corrispondenti range di validità forniti dai clinici e riportati in seguito.
Per garantire una gestione userfriendly del simulatore, gli elementi di
controllo e gli indicatori (numerici, grafici e luminosi) del sistema sono stati
riassunti in un pannello di interfaccia grafica su PC, sviluppata in Labview
e dotata di cinque schede; si riportano di seguito le caratteristiche di cia-
scuna scheda, che riflettono le potenzialità del programma complessivo di
simulazione:
• la prima scheda consente di:
– definire manualmente i valori di CFR, volume tidalico, compliance
di ciascun lobo, nonché i valori di frequenza e tempo inspiratorio
in casi di respiro autonomo (Figura 4.21);
– visualizzare il volume in ciascun lobo sia in caso di respiro autonomo
che di ventilazione assistita/triggerata;
– valutare la resistenza complessiva offerta dal circuito che come
precedentemente spiegato dipende dalla gestione manuale dei mor-
setti di strizione; in particolare se il ramo destro o quello sinistro
risultano ostruiti si accenderanno le relative spie di allarme;
– impostare la condizione di apnea attivando lo specifico tasto; il
programma impone inoltre in modo random, con una frequenza
media di 0, 0026 Hz e 20 s di apnea non gestibile da utente;
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Figura 4.21: Scheda 1 generale dell’interfaccia-utente.
• la seconda scheda consente di:
– valutare le curve di flusso, volume e pressione erogate dal ventilato-
re; tali trend sono effettivamente comparabili con quelli visualizzati
sul monitor del ventilatore. Si noti che la pressione a monte del
circuito (e da lì al flusso) è ricostruita dagli andamenti di pressione
misurati a valle; nel caso in cui entrambi i rami risultino ostruiti
non si potrà risalire all’andamento di pressione che, comunque,
viene erogata dal respiratore;
– visualizzare grazie ad un’elaborazione dei trend riportati, i valori
numerici di PIP, PEEP, δP, picco di flusso inspiratorio, periodo,
frequenza, volume tidalico e volume minuto (quest’ultimi evidente-
mente legati ai valori complessivi di compliance impostati dall’u-
tente). Tali valori si aggiornano per ogni colpo di pressione erogata
(Figura 4.22);
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Figura 4.22: Scheda 2 di valutazione degli andamenti di flusso, volume e
pressione erogate dal ventilatore.
• la terza scheda consente di visualizzare per ciascun lobo gli andamenti
di volume in caso di respiro autonomo, gli andamenti di volume ottenuti
nel caso di ventilazione assistita e le curve di pressione misurata da
ciascun sensore. I grafici sono raccolti per il polmone destro e quello
sinistro (Figura 4.23);
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Figura 4.23: Scheda 3 di valutazione degli andamenti di volume e pressione
dei singoli lobi.
• la quarta e la quinta scheda consentono di valutare la bontà della
ventilazione nei casi di bambino pretermine con RDS di 2 Kg (Figura
4.24) e bambino asfittico a termine di 3 Kg (Figura 4.25). Se i valori di
PIP, PEEP, frequenza, flusso inspiratorio e volume tidalico, caratteristici
della ventilazione in atto, sono compresi entro range di normalità forniti
dai clinici si accenderà una spia verde per ciascun parametro; in caso
contrario, se l’utente inserisce dei valori che si trovano fuori da tale
range, queste diventeranno rosse ed apparirà una scritta che indica se il
dato parametro è al di sotto o al di sopra del range ideale e quali sono
gli effetti che può portare tale errore nella ventilazione. Sono inoltre
presenti degli indicatori analogici di pH, PaCO2 e Sat O2 che partono
da valori tipici ottimali e variano nel caso in cui perdurino determinate
condizioni di ventilazione errata.
Di seguito sono riportati i range di normalità forniti dai clinici, che assicu-
rano una ventilazione ottimale in caso di bambino pretermine con RDS (2
Kg) e bambino asfittico a termine (3 Kg) (casi reali tipici in clinica).
Neonato pretermine con RDS (2 Kg)
Partendo da una condizione di base che prevede:
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• frequenza respiratoria: 75 a/min;
• compliance: 1, 0 ml/cmH2O (range di normalità 0, 5− 2);
• resistenza: 100 cmH2O/l/s (range di normalità 50− 150).
I parametri da impostare sul ventilatore per ottenere una buona ventila-
zione sono i seguenti:
TARGET VOLUME MINUTO: 320− 750 ml/min
• Se VM 320 ml/min → dopo 5′ pH 7, 28 - PaCO2 68 mmHg - SatO2
dai 4 ai 5 minuti cala a 88,
• se VM 320 ml/min: dopo 5′ pH 7, 45 - PaCO2 32 mmHg;
VOLUME TIDALICO: 12− 24ml
• se VM 8 ml → dopo 5′ pH 7, 28 - PaCO2 68 mmHg - SatO2 dai 4 ai 5
minuti cala a 88;
• se VM 12 ml → dopo 5′ pH 7, 45 - PaCO2 32 mmHg Se VT 25 dopo
15 min PNX;
FREQUENZA RESPIRATORIA: 40− 60 a/min
• se VM 40 ml → dopo 5′ pH 7, 28 - PaCO2 68 mmHg - SatO2 dai 4 ai
5 minuti cala a 88;
• se VM 60 ml/min: dopo 5′ pH 7, 45 - PaCO2 32 mmHg;
TEMPO INSPIRATORIO: 0, 26− 0, 45 s
• se Ti 0, 26 s → VT 5 ml e SatO2 dai 4 ai 5 minuti cala a 88;
• se Ti 0, 45 s → I-E dai 4 ai 5 minuti cala a 88 → dopo 20′ pnx;
• se I:E 1 : 1, 5→ Te insufficiente ed air trapping→ curva C 2ml/cmH2O
e dai 4 ai 5 minuti cala a 88 → dopo 20′ pnx;
PRESSIONE DI PICCO: 14− 26 cmH2O
• se PIP 14 cmH2O → VT 12 ml;
• se PIP 26 cmH2O → VT 18 ml;
PRESSIONE DI FINE ESPIRAZIONE (PEEP): 4− 6 cmH2O
• Se PEEP 4 cmH2O → Compliance 2 ml/cmH2O → VT 12 ml;
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• Se PEEP 6 cmH2O → Compliance 2 ml/cmH2O e C2O/C0, 5;
FLUSSO INSPIRATORIO: 4− 10 L/min
• Se Flusso inspiratorio 4 L/min → non raggiunge la PIP e quindi Vt;
• Se Flusso inspiratorio 10 L/min → sovrappressione.
Neonato a termine asfittico (3 Kg)
Partendo da una condizione di base che prevede:
• frequenza respiratoria: 0 a/min;
• compliance: 1, 0 ml/cmH2O (range di normalità 2− 4);
• resistenza: 100 cmH2O/l/s (range di normalità 100− 200).
I parametri da impostare sul ventilatore per ottenere una buona ventila-
zione sono i seguenti:
TARGET VOLUME MINUTO: 450− 900 ml/min
• Se VM 450 ml/min → dopo 5′ pH 7, 28 - PaCO2 68 mmHg - SatO2
dai 4 ai 5 minuti cala a 88,
• se VM 900 ml/min: dopo 5′ pH 7, 45 - PaCO2 32 mmHg;
VOLUME TIDALICO: 12− 30 ml
• se VM 12 ml → dopo 5′ pH 7, 28 - PaCO2 68 mmHg - SatO2 dai 4 ai
5 minuti cala a 88;
• se VM 30 ml → dopo 5′ pH 7, 45 - PaCO2 32 mmHg Se VT 25 dopo
15 min PNX;
FREQUENZA RESPIRATORIA: 30− 40a/min
• se VM 30 ml → dopo 5′ pH 7, 28 - PaCO2 68 mmHg - SatO2 dai 4 ai
5 minuti cala a 88;
• se VM 40 ml/min: dopo 5′ pH 7, 45 - PaCO2 32 mmHg;
TEMPO INSPIRATORIO: 0, 32− 0, 50s
• Se Ti 0, 32 s → VT 5ml e SatO2 dai 4 ai 5 minuti cala a 88;
• Se Ti 0, 50 s → I-E dai 4 ai 5 minuti cala a 88 → dopo 20′ pnx;
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• se I:E 1 : 1, 5 → Te insufficiente ed air trapping → curva → C
2ml/cmH2O e dai 4 ai 5 minuti cala a 88 → dopo 20′ pnx;
PRESSIONE DI PICCO: 14− 24 cmH2O
• se PIP 14 cmH2O → VT 12 ml;
• se PIP 24 cmH2O → VT 18 ml;
PRESSIONE DI FINE ESPIRAZIONE (PEEP): 3− 6 cmH2O
• Se PEEP 3 cmH2O → Compliance 2 ml/cmH2O → VT 12 ml;
• Se PEEP 6 cmH2O → Compliance 2 ml/cmH2O e C2O/C 0, 5;
FLUSSO INSPIRATORIO: 4− 14L/min
• Se Flusso inspiratorio 4 L/min → non raggiunge la PIP e quindi Vt;
• Se Flusso inspiratorio 14 L/min → sovrappressione.
Figura 4.24: Scheda 4, utile per valutare le condizioni di ventilazione ottimale
nel caso di bambino pretermine con RDS.
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Figura 4.25: Scheda 5, utile per valutare le condizioni di ventilazione ottimale
nel caso di bambino asfittico a termine.
4.3.1 Definizione della procedura operativa
Per il corretto funzionamento del simulatore è necessario effettuare una
procedura di calibrazione che prevede due STEP fondamentali prima di
avviare la simulazione vera e propria (per un maggior approfondimento vedere
il MANUALE D’USO nell’Appendice 1,Figura 4.26).
STEP 1
Il primo passo che l’operatore deve eseguire consiste nel posizionare i pisto-
ni delle siringhe in posizione nota, corrispondente a 15 mL di volume interno.
Dopo aver staccato il circuito dal ventilatore, premere il tasto SETTING 1
presente nella prima scheda dell’interfaccia grafica (vedere Figura 4.21) ed
attendere qualche secondo. Tale operazione consente di dare un riferimento
posizionale ai motori e calibrare i sensori sulla base della pressione atmosferica.
STEP 2
Dopo aver definito il livello di resistenza desiderato per ciascun ramo,
collegare il respiratore al circuito ed impostare una ventilazione AC con PIP
pari a 30 cmH2O; premere il tasto SETTING 2 presente nell’interfaccia grafica
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Figura 4.26: Manuale d’uso per l’utente, dettagliato e sintetico, da utilizzare
come guida per effettuare simulazioni.
(vedere Figura 4.21) ed attendere qualche secondo. L’operazione, come già
detto in precedenza, consente al sistema di calibrarsi sulla base della resistenza
offerta dal sistema respiratorio. Rilevando la pressione misurata dai sensori
dei lobi destro e sinistro, si può infatti risalire ai valori di resistenza dei due
rami ed alla resistenza complessiva. Se i valori destro e sinistro sono superiori
ad un valore di soglia valutato pari a 1500 cmH2O/L/s si accenderanno le
relative spie di ostruzione.
Dopo aver eseguito la procedura di calibrazione si può dare il via alla
simulazione interattiva premendo il tasto PLAY. Il programma consente di
rappresentare le tre condizioni di ventilazione descritte nel dettaglio nel Capi-
tolo 3.
In particolare se si desidera avere una condizione di respiro autonomo si setterà
una pressione di controllo molto alta; in tal modo i pistoni continueranno a
muoversi in accordo ai valori impostati sulla Scheda 1 (Fig.4.19) senza essere
influenzati dalle oscillazioni di pressione legate al ventilatore né da quelle
derivanti dall’oscillazione del pistone stesso. Se si desidera una condizione di
ventilazione controllata si preme l’opzione Apnea indotta (vedi la scheda 1 in
Figura 4.21) e si imposta una pressione di controllo molto ridotta. In caso di
simulazione di ventilazione assistita è invece necessario imporre una pressione
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di controllo pari circa a 8− 10 cmH2O.
Il sistema realizzato consente quindi di simulare e valutare ogni soluzione
di ventilazione nel caso di piccoli pazienti dalle più disparate condizioni
fisiologiche e respiratorie.
Dall’analisi delle grandezze rilevate e dal comportamento del sistema in fase di
simulazione è possibile valutare quali sono le scelte di ventilazione migliori ed
avere una più consapevole gestione dei parametri da impostare sul respiratore,
nonché una più approfondita conoscenza delle grandezze fisiologiche relative
alla respirazione, grazie anche agli appositi scenari con le spie di allarme (vedi
Figura 4.24: Scheda 4 e Figura 4.25: Scheda 5).
Ad esempio nel caso di un paziente simulato con compliance impostata
elevata sarà necessario ridurre drasticamente i valori di PIP per non incorrere
nel fenomeno dell’auto-trigger; questa ed altre osservazioni potranno essere
sfruttate durante idonei corsi di formazione organizzati dal personale medico.
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Capitolo 5
Prove di validazione del
simulatore meccanico
5.1 Protocollo per la validazione sperimentale
La formazione attraverso la simulazione, come spiegato nei capitoli intro-
duttivi, ha assunto una tale importanza per chi assiste e si prende cura del
neonato in quanto garantisce all’operatore la possibilità di affrontare molte
delle situazioni critiche che possono presentarsi nella pratica clinica.
In questo capitolo verranno presentate le prove funzionali eseguite sul simula-
tore a cinque camere e sulla relativa interfaccia grafica. Sfruttando i buoni
risultati ottenuti dallo sviluppo hardware e software del sistema, che hanno
portato alla realizzazione di un simulatore respiratorio neonatale progettato
per essere compatibile con i ventilatori meccanici, l’ultima sezione di questa
tesi sarà dedicata alla validazione del sistema cercando di trarre osservazioni
utili che potranno essere sfruttate in corsi di formazione per il personale
medico che assiste il neonato. Ad esempio, come vedremo in seguito, la scelta
di un modello multi-compartimentale con integrato un circuito di conduzione
con due meccanismi di regolazione della resistenza, uno per il polmone destro
e uno per il polmone sinistro, ci ha permesso di simulare la mancanza di
uniformità per quanto riguarda le funzioni polmonari, nonché condizioni di
ostruzioni delle vie aeree localizzate.
Per le prove di validazione utilizzeremo il set-up sperimentale descritto nel
capitolo precedente, con un’opportuna interfaccia Labview in grado di sup-
portare l’acquisizione continua dei dati sperimentali e con cui sono state
effettuate le prove di validazione.
La validazione si concentra su due aspetti essenziali:
1. il primo aspetto consiste nel validare il simulatore da un punto di
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vista tecnico: per verificare la correttezza delle operazioni eseguite con
l’interfaccia Labview viene operato un confronto tra la visualizzazione dei
segnali di flusso, volume e pressione erogati dal ventilatore e riportati sul
monitor ad esso collegato e la visualizzazione degli stessi segnali forniti
dal simulatore; successivamente, con il supporto dei clinici osserviamo
come si comporta il simulatore in situazioni cliniche reali al variare di
alcuni parametri respiratori;
2. il secondo aspetto concerne la validazione clinica del simulatore con la
supervisione di personale medico esperto, per valutare la bontà della
ventilazione in presenza di due tipici scenari clinici. Per valutare se
effettivamente il simulatore è utile come strumento didattico, i suddetti
scenari sono stati proposti ad un gruppo di specializzandi in anestesia
senza esperienza nell’uso dei ventilatori meccanici.
Una volta testate le capacità funzionali del simulatore è stata condotta
un’analisi qualitativa per capire se il sistema effettivamente risponde alle
necessità e finalità per le quali è stato progettato.
5.1.1 Validazione tecnica
Sono state effettuate le prime prove sul simulatore polmonare allo scopo di
valutare i segnali ottenuti nell’interfaccia grafica, come conseguenza dell’im-
postazione sul ventilatore, di diversi valori dei parametri caratteristici.
Nella prova in cui il simulatore risulta collegato al ventilatore meccanico,
BEAR CUBr750 PSV Infant Ventilator, è stato necessario settare il ven-
tilatore specificando la modalità di ventilazione ed il valore dei parametri
respiratori.
Sono stati proposti quattro scenari dove i parametri impostati sul ventilatore
sono: la pressione massima in fase di inspirazione (Peak Inspiratory Pressure),
la pressione positiva di fine espirazione (Positive End Espiratory Pressure), la
frequenza e il tempo inspiratorio.
PRIMO SCENARIO
• modalità di ventilazione: A/C;
• parametri impostati sul ventilatore:
– PIP = 20 cmH2O;
– PEP = 0 cmH2O;
– ti = 0, 5 s;
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– fr = 30 bpm.
Si ricorda che prima di iniziare la prova è necessario ripercorrere alcuni
passaggi fondamentali per il corretto funzionamento del sistema:
• calibrare i sensori di pressione e dare un riferimento posizionale ai
motori, premendo il tasto SETTING 1 presente nell’interfaccia grafica;
• calibrare il sistema sulla base della resistenza offerta dal circuito di
conduzione premendo il tasto SETTING 2 presente nell’interfaccia
grafica;
• definire i valori di compliance per poter risalire al volume erogato dal
ventilatore una volta nota la pressione a monte;
• avviare la simulazione vera e propria premendo il tasto PLAY.
A questo punto ha inizio la prova e la corrispondente acquisizione dati
attraverso l’interfaccia Labview. Nella Scheda 2, descritta nel capitolo pre-
cedente, si osservano gli andamenti di flusso, volume e pressione erogati dal
ventilatore ed i relativi valori numerici di PIP, PEEP, ∆P, picco di flusso
inspiratorio, periodo, frequenza, volume tidalico e volume minuto.
Confrontando questi segnali con quelli visualizzati sul monitor posto sopra il




Figura 5.1: Confronto tra segnale di flusso, volume e pressione acquisito dal
ventilatore (a) e visualizzato sull’interfaccia del simulatore (b) per lo scenario
1.
Allo scopo quindi di verificare la correttezza delle funzionalità imple-
mentate via software, per l’acquisizione e la visualizzazione dei dati sono
stati proposti altri tre scenari raggiungendo, come vedremo, lo stesso risultato.
SECONDO SCENARIO
• modalità di ventilazione: A/C;
• parametri impostati sul ventilatore:
– PIP = 25 cmH2O;
– PEP = 4 cmH2O;
– ti = 0, 3 s;
– fr = 50 bpm.
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(a) (b)
Figura 5.2: Confronto tra segnale di flusso, volume e pressione acquisito
dal ventilatore (a) e visualizzazione dello stesso segnale sull’interfaccia del
simulatore (b) per lo scenario 2.
TERZO SCENARIO
• modalità di ventilazione: A/C;
• parametri impostati sul ventilatore:
– PIP = 30 cmH2O;
– PEP = 5 cmH2O;
– ti = 0, 4 s;
– fr = 60 bpm.
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(a) (b)
Figura 5.3: Confronto tra segnale di flusso, volume e pressione acquisito dal
ventilatore (a) e visualizzato sull’interfaccia del simulatore (b) per lo scenario
3.
QUARTO SCENARIO
• modalità di ventilazione: A/C;
• parametri impostati sul ventilatore:
– PIP = 15 cmH2O;
– PEP = 2 cmH2O;
– ti = 0, 3 s;
– fr = 70 bpm.
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(a) (b)
Figura 5.4: Confronto tra segnale di flusso, volume e pressione acquisito dal
ventilatore (a) e visualizzazione dello stesso segnale letto sull’interfaccia del
simulatore (b) per lo scenario 3.
In conclusione, le prove svolte dimostrano come il sistema software imple-
mentato sia in grado di calcolare e visualizzare correttamente gli andamenti di
flusso, volume e pressione a partire dal segnale acquisito a valle dai cinque sen-
sori, a seconda dei valori dei parametri impostati dall’utente per la simulazione.
Una volta confermata la validità delle funzionalità di acquisizione imple-
mentate, si inizia la prova di simulazione vera e propria.
Sotto la supervisione del personale medico, si è proposta la simulazione di
due condizioni cliniche reali:
1. neonato curarizzato;
2. neonato con respiro autonomo.
Per iniziare la prova siamo partiti dalla prima scheda dell’interfaccia grafica
(vedi capitolo 4) per definire manualmente alcuni parametri: in particolare
nel caso di neonato curarizzato è stata impostata la condizione di apnea
attivando lo specifico tasto e partendo da un valore di compliance basso pari
a 0, 5 ml/cmH2O mentre per il neonato con respiro autonomo, oltre che a
un valore di compliance bassa, si seleziona un valore di frequenza, tempo
inspiratorio e volume tidalico, appartenente al range di validità fornitoci dai
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clinici.
L’interfaccia software sviluppata per il controllo del simulatore neonatale ci
ha permesso di:
• azionare il simulatore sulla base dei valori assegnati a determinati
parametri di respirazione;
• acquisire, elaborare e visualizzare per ciascun lobo gli andamenti di
volume in caso di respiro autonomo e gli andamenti di volume ottenuti
nel caso di ventilazione assistita.
Ogni acquisizione è stata condotta cercando di capire che tipo di ventila-
zione monitorare per i due casi clinici di paziente curarizzato e paziente con
respiro autonomo e come si comporta il simulatore polmonare al variare della
compliance.
L’idea di riprodurre situazioni reali ci è servito per mettere in pratica le
nozioni teoriche acquisite, con il vantaggio di ripetere le procedure in corso di
simulazione, acquisendo informazioni utili o analizzando eventuali errori. I
risultati ottenuti confermano come in caso di neonato curarizzato la modalità
di ventilazione migliore è quella assistita-controllata (A/C) dove il lavoro
respiratorio è svolto totalmente dal ventilatore (Figura 5.5).
Inoltre osserviamo che per bassa compliance, circa 0, 5 ml/cmH2O, si innesca
una sincronia tra l’atto respiratorio del simulatore e l’azione prodotta dal
ventilatore e questo, come sappiamo, rappresenta un fattore importante nel
determinare il successo del trattamento. Questa sincronia si rileva anche nel
caso di neonato con respiro autonomo ventilato secondo la modalità assisti-
ta/sincronizzata (SIMV), dove si alternano atti meccanici ad atti respiratori
spontanei (Figura 5.6). In conclusione, il simulatore riproduce bene le condi-
zioni di scarsa compliance.
Al contrario, con l’impostazione di un elevato valore di compliance, la qualità
della simulazione è penalizzata, da un maggior tasso di asincronie che portano
ad oscillazioni anomale dei pistoni. Questo probabilmente si verifica in quanto
l’elevato volume interno di gas comprimibile attutisce le variazioni di pressione
e di flusso all’interno del circuito. Ne risultano prevalentemente ritardi nel
triggering e fenomeni di auto-triggering dell’atto assistito dalla macchina.
Come ci è stato spiegato dai clinici, anche una piccola percentuale di perdite
può determinare marcate asincronie in particolare le perdite aeree in fase
espiratoria possono essere interpretate dal ventilatore come sforzi inspiratori
da parte del paziente e causare auto-triggering dell’atto assistito.
Si è inoltre notato che una buona capacità di impostazione dei parametri
ventilatori è importante in quanto può migliore l’asincronia riscontrata per
esempio si può intervenire positivamente abbassando il livello di supporto
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pressorio e quindi diminuendo l’entità delle perdite in modo da ottenere un
adeguato ripristino dei volumi polmonari. Abbiamo simulato anche la presen-
za di ostruzione in entrambi i casi di neonato curarizzato e neonato con respiro
autonomo aumentando la resistenza nel ramo destro o sinistro, attraverso le
valvole meccaniche. Avere un simulatore a cinque camere si è rivelato utile
per provare a simulare diversi livelli di ostruzioni localizzate e vedere come
questo “problema clinico” si ripercuote sul ventilatore. Dai grafici visualizzati
sul monitor del ventilatore si nota, come previsto, una drastica diminuzione
del flusso e pertanto è stato necessario aumentare la pressione inspiratoria di
picco (PIP) per garantire un volume corrente adeguato. Dunque il simulatore
multi-compartimentale ci ha permesso di vedere come si distribuiscono diverse
situazioni di ostruzione dell’albero bronchiale e ci ha consentito di trarre
informazioni che, avendo a disposizione soltanto il ventilatore, come succede
nella realtà clinica, non riusciamo a valutare.
Figura 5.5: Andamenti di flusso, volume e pressione erogati dal ventilatore
nel caso di neonato curarizzato.
125
Figura 5.6: Andamenti di flusso, volume e pressione erogati dal ventilatore
nel caso di neonato con respiro autonomo.
5.1.2 Validazione clinica
La ventilazione meccanica riveste una notevole importanza come terapia
assistenziale dei neonati durante le loro prime settimane di vita, dunque è
importante identificare delle scelte di ventilazione che massimizzano l’ossige-
nazione polmonare senza arrecare lesioni al tessuto.
Dopo le prime esperienze che ci hanno dimostrato la validità dell’interazione
simulatore-ventilatore e la capacità di simulare varie problematiche respirato-
rie, ci siamo posti il problema di valutare le performance di apprendimento
degli studenti/specializzandi con l’obiettivo di verificare in maniera quali-
tativa quanto si apprende dall’esperienza simulata. La simulazione risulta
quindi essere un ambiente in cui i soggetti, ripetendo più volte le procedure,
migliorano le proprie abilità cliniche di assistenza. Il sistema realizzato ci dà
la possibilità di avere un feedback educativo, permettendo di ripetere le azioni
e soprattutto grazie agli appositi scenari che esamineremo a breve, ci dà la
possibilità di mettere in pratica condizioni cliniche diverse pur mantenendo
un ambiente sicuro, dando così l’opportunità ai discenti di essere partecipanti
attivi.
La scelta dei soggetti per svolgere le prove di validazione clinica non è casuale
ma verte su due caratteristiche importanti: questi devono essere in possesso
delle conoscenze teoriche in campo di ventilazione e quindi dei parametri
ventilatori caratteristici, ma allo stesso tempo non possiedono un’esperienza
pratica nell’uso di ventilatori meccanici neonatali. Questo ci permette di
capire se il simulatore polmonare può essere effettivamente utilizzato come
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strumento didattico per valutare quali sono le scelte di ventilazione migliori ed
avere una più consapevole gestione dei parametri da impostare sul ventilatore.
Partendo da questi presupposti, in collaborazione con il reparto di neona-
tologia dell’Azienda Ospedaliera Pisana, sono state eseguite delle prove di
simulazione con un gruppo di sei specializzandi del corso di anestesia.
Prima di dare inizio al test vero e proprio, il gruppo di specializzandi ha
assistito ad un corso teorico, tenuto da clinici esperti, sull’uso del ventilatore
e quindi sulle tecniche di ventilazione, sui parametri da impostare e su come
questi si correlano tra loro. Una volta acquisita una certa confidenza con
il ventilatore meccanico, gli specializzandi sono pronti per iniziare le prove
pratiche interagendo con il simulatore respiratorio neonatale. Il set-up spe-
rimentale prevede l’uso del simulatore meccanico e del ventilatore BEAR
CUBr 750 PSV Infant Ventilator come è stato per la validazione tecnica,
senza l’azionamento dei motori.
L’idea è stata quella di proporre due scenari tipici della realtà clinica, ovvero:
• neonato pretermine con distress respiratorio (RDS);
• neonato asfittico a termine.
Questi scenari, con le relative spie di allarme, già descritti nella sezione del
capitolo 4 riguardante lo sviluppo software, servono per valutare la bontà
della ventilazione.
Prima della verifica degli scenari abbiamo eseguito i passi preliminari ri-
guardanti la calibrazione del sistema e impostato il valore di compliance di
base per i due casi clinici. Una volta terminata la procedura di Setup si è
chiesto agli specializzandi che vengano scelti i valori di PIP, PEEP, frequenza
respiratoria e flusso inspiratorio da impostare sul ventilatore. L’obiettivo è
quello di garantire una buona ventilazione per il caso clinico proposto, per
cui se i parametri impostati sul ventilatore sono compresi entro i range di
normalità forniti dai clinici (vedi capitolo 4) si ha l’accensione di una spia
verde per ciascun parametro.
Durante le prove si sono verificati casi in cui il discente inseriva valori al di
fuori di questi intervalli e in questi casi compariva sotto il parametro errato
un messaggio di errore che indicava se il dato parametro era al di sotto o al di
sopra del range ideale e quali sono gli effetti che può portare tale errore nella
ventilazione (vedi Figure 5.7 e 5.8). Inoltre sempre all’interno del messaggio di
errore, veniva suggerito quale parametro andare a controllare per migliorare
la ventilazione e questo è stato d’aiuto per orientare il discente verso la giusta
scelta.
In particolare in corso di simulazione, gli studenti avevano la possibilità
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di cambiare il valore di alcuni parametri per capire meglio come questi si
relazionano tra loro; per esempio è possibile notare che:
• se il flusso inspiratorio è troppo basso è stato necessario aumentare il
valore di pressione inspiratoria di picco (PIP) e controllare il volume
tidalico;
• se la pressione espiratoria è troppo alta bisogna controllare il valore di
compliance impostato per i cinque lobi;
• se il volume tidalico non rientra nel range di validità è necessario
controllare il valore di compliance e vedere se rientra nel range di base
associato ai due casi clinici.
Si ricorda che sugli scenari sono inoltre presenti degli indicatori analogici di
pH, PaCO2 e Sat O2 che partono da valori tipici ottimali e variano nel caso
in cui perdurino determinate condizioni di ventilazione errata.
Figura 5.7: Scenario utile per valutare le condizioni di ventilazione ottimale
nel caso di bambino pretermine con RDS.
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Figura 5.8: Scenario utile per valutare le condizioni di ventilazione ottimale
nel caso di bambino asfittico a termine.
5.1.3 Scheda di valutazione
Una volta portate a termine le prove sperimentali abbiamo proposto agli
studenti una scheda di valutazione qualitativa per giudicare, da una parte, le
prestazioni del simulatore insieme ai clinici esperti e dall’altra registrare le
prime impressioni del gruppo di specializzandi.
Al gruppo è stato chiesto in sostanza quali fossero i punti di forza e di debo-
lezza del sistema riscontrati durante le prove, domandando secondo il loro
punto di vista quali sono gli aspetti da ottimizzare in una prospettiva futura.
Il simulatore è risultato effettivamente compatibile con i ventilatori meccanici
comunemente utilizzati nella pratica clinica, in particolare con il ventilatore
BEAR CUBr 750 PSV Infant Ventilator utilizzato durante le prove spe-
rimentali; secondo il parere dei clinici il sistema può essere estremamente
vantaggioso, in quanto consente la simulazione di condizioni cliniche reali e
permette di osservare come queste si e volvono al variare di alcuni parametri
respiratori caratteristici dei neonati pretermine, come la compliance.
Anche il gruppo di specializzandi, a conclusione delle prove cliniche, ha espres-
so un parere positivo in merito all’interfaccia grafica, che si è rivelata intuitiva
per avere un riscontro immediato delle scelte apportate sul ventilatore e allo
stesso tempo utile per approfondire le conoscenze in campo di ventilazione
acquisite da uno studio teorico preliminare.
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Naturalmente si sono riscontrati aspetti da migliorare sia dal punto di vista
tecnico che clinico sulla base dei suggerimenti fornitici dai clinici esperti e
dagli specializzandi. Dall’analisi dei risultati ottenuti, si nota la necessità di
porre un’attenzione particolare al fenomeno dell’auto-triggering, ottenuto sot-
toponendo il simulatore ad elevate compliance e quindi di migliorare il fattore
delle perdite che rendono instabile il sistema; per rendere il device ancora
più user-friendly sarebbe inoltre auspicabile rendere automatici i singoli passi
fatti inizialmente per il settaggio del sistema, in modo da rendere autonomo
l’utente nell’uso del simulatore.
Inoltre nell’ottica di avere uno strumento che permetta simulazioni sempre
più realistiche, è stata proposta dai clinici l’idea di ottimizzare il sistema dal
punto di vista strutturale, alleggerendo alcune sue componenti e integrandolo
in un fantoccio al fine di rendere lo scenario clinico il più realistico possibile
anche da un punto di vista estetico.
Complessivamente, dunque, è possibile affermare che le esperienze di simu-
lazione svolte sotto la supervisione del personale medico ci hanno permesso di
trarre informazioni utili per migliorare e rendere il sistema una componente
attiva e funzionale all’interno di corsi di formazione avanzata.
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Conclusioni
Il presente lavoro di tesi si colloca in un nuovo campo di ricerca che ha come
obiettivo la realizzazione di un simulatore polmonare neonatale che sia, dal
punto di vista funzionale, il più vicino possibile alla fisiologia del sistema
respiratorio, al fine di migliorare la qualità del training e quindi la formazione
sul campo del personale che gestisce la ventilazione meccanica dei neonati.
Dopo uno studio preliminare dei modelli del sistema respiratorio neonatale
ad oggi disponibili, e vista la necessità di ottenere una rappresentazione
ad alta fedeltà delle funzioni fisiologiche polmonari, si è scelto di realizzare
un simulatore basato su un modello multi-compartimentale dotato di due
compartimenti che rappresentano il polmone sinistro e tre per il polmone
destro. In tal senso è stato realizzato un sistema costituito da cinque camere,
ognuna caratterizzata da una propria resistenza al flusso e da una propria
compliance che possono essere regolate in modo indipendente durante la simu-
lazione. Quest’aspetto del tutto innovativo ci permette di delineare situazioni
localizzate di barotrauma e perciò individuare problematiche cliniche di più
comune riscontro e su cui è utile incentrare la formazione degli operatori.
In particolare il sistema sviluppato si è dimostrato efficace in quanto garanti-
sce una dinamica respiratoria a pressione negativa tipica della respirazione
umana; questo è utile in ambito clinico, poiché quando il ventilatore avverte
una diminuzione di pressione del paziente attiva la modalità di ventilazione
triggerata necessaria per portare a termine l’atto respiratorio. Tale carat-
teristica rappresenta un punto di forza del sistema che ci ha permesso di
affiancare il simulatore a dispositivi effettivamente presenti in ambito clinico,
quali il ventilatore, dandoci la possibilità di creare un ambiente che sia il più
vicino possibile a ciò che realmente avviene in sala parto. Per i clinici dunque
l’enorme vantaggio è stato quello di avere un simulatore attivo con il quale
poter interagire, attraverso l’interfaccia grafica dedicata, e quindi migliorare
la formazione medica all’assistenza dei neonati.
L’obiettivo di questo lavoro è dunque proprio quello di fornire, da un lato
un approccio ad alta fedeltà, e dall’altro uno strumento di supporto per i
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clinici che possa approfondire la loro conoscenza in termini di interazione tra
il neonato e il ventilatore, capirne quindi l’adattamento e la sincronizzazione.
La progettazione di un sistema a cinque camere ha comportato la replica
dei componenti hardware del sistema a singolo lobo, realizzato all’interno di
uno studio precedente al lavoro di tesi, e l’estensione del software ad essa
connesso. In particolare il prototipo consiste in cinque siringhe in vetro da
50 ml, disposte per rappresentare i tre lobi del polmone destro ed i due lobi
per il polmone sinistro, collegate tra loro da una rete di tubi in materiale
siliconico che rappresenta il sistema di conduzione delle vie aeree e ne permette
la connessione al ventilatore. Un sensore di pressione è fissato all’interno
dello stantuffo di ogni siringa per ottenere le misurazioni durante il ciclo
respiratorio. Ciascun stantuffo delle cinque siringhe è correlato al medesimo
numero di motori lineari guidati attraverso un’interfaccia software dedicata.
Le variazioni di pressione e volume sono correlati sulla base dei parametri che
l’operatore decide di impostare per ciascun lobo, sia per il respiro spontaneo
sia durante la ventilazione meccanica. In particolare, la compliance può
essere non solo definita in modo indipendente per ciascuna camera all’inizio
della simulazione, ma anche variata in corso di simulazione, nel caso si voglia
rappresentare una situazione di diverso reclutamento alveolare in corso di
ventilazione meccanica. Questo rappresenta un punto di forza rispetto ai
simulatori già esistenti, per raggiungere una rappresentazione ad alta fedeltà
di tutte le possibili malattie polmonari.
La prima fase dello studio si è quindi incentrata sul design e realizzazione
hardware del sistema, con assemblaggio dei componenti meccanici, in modo da
realizzare le cinque camere a volume variabile e mimare le fasi di inspirazione
ed espirazione regolando il volume all’interno di esse.
Il software di controllo per la gestione complessiva del sistema è stato svilup-
pato con l’obiettivo di simulare cicli respiratori neonatali sia spontanei che
assistiti, monitorare i parametri caratteristi quali pressione, volume e flusso
delle vie aeree e impostare il valore di compliance per ogni lobo polmonare.
In particolare, il programma complessivo consta di tre cicli while, associati a
tre routine diverse, due di taratura del sistema ed una di simulazione vera
e propria, che devono essere eseguite dall’operatore secondo i passi di una
specifica procedura operativa. Sono stati implementati all’interno di ogni
routine i sottoprogrammi subVI utilizzati per la gestione del sistema a singola
camera, moltiplicati e presentati con input e output scelti così da gestire in
modo coordinato tutte le cinque unità. Il sistema software si è dimostrato
efficace nello svolgere le principali funzionalità sopraindicate, garantendo la ri-
petibilità e la riproducibilità delle misure effettuate. E’ comunque importante
sottolineare che l’estensione da un prototipo a singola camera ad un prototipo
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completo non è stata così semplice, evidenziando alcune problematiche di
carattere tecnico in termini di sovraccarico del flusso dati, cosa che ha portato
ad un’esecuzione del programma non sempre immediata.
La realizzazione del circuito meccanico di conduzione ha richiesto uno
studio dettagliato delle specifiche forniteci dai clinici, con lo scopo di replicare
nel modo più fedele possibile le vie aeree del neonato e rispettando pertanto
l’anatomia respiratoria. In primo luogo la struttura è stata dimensionata in
modo da garantire un volume interno corrispondente al volume anatomico
morto del sistema respiratorio per un neonato a termine e successivamente è
stata condotta un’analisi sperimentale per verificare che il circuito di conduzio-
ne fosse effettivamente bilanciato. Nelle prove di caratterizzazione del circuito,
il simulatore è stato collegato al ventilatore meccanico e al variare della PIP
impostata sul ventilatore si è osservata una caduta di pressione, misurata
dai cinque sensori presi singolarmente, comparabile. Questo si è ripetuto
confrontando le medie delle cadute di pressione sul polmone destro e sinistro
con la media complessiva su tutti e cinque i lobi. Alla luce di questi risultati
si può affermare che il circuito risulta bilanciato e questa informazione ci
è stata utile al momento della misurazione dei valori di resistenza nel caso
di circuito con ramo controlaterale occluso. Inoltre in tutte le prove si è
osservata una relazione lineare tra la pressione impostata sul ventilatore e la
caduta di pressione misurata a valle del sistema; tale relazione è utilizzata
nel programma di simulazione per poter risalire alla pressione fornita dal
ventilatore una volta nota la pressione rilevata sui sensori a valle.
Per verificare la seconda specifica clinica di resistenza variabile, entro determi-
nati range, si è misurato il valore di resistenza offerta globalmente dal circuito,
la quale risulta confrontabile con il range di valori fornitici dai clinici. Nel
sistema realizzato è stato inoltre introdotto un meccanismo analogico per la
regolazione delle resistenza all’interno del circuito di conduzione. Questo mec-
canismo è stato utilizzato per analizzare casi di circuito parzialmente ostruito;
nella realtà, infatti, si possono verificare situazioni di ostruzioni localizzate
che portano ad un comportamento completamente diverso del polmone destro
da quello sinistro o viceversa. Tale indagine ha portato ad un’osservazione
importante che riflette la reale fisiologia del sistema respiratorio. Da un
confronto quantitativo dei valori di resistenza offerta dal polmone destro e
sinistro nei due casi di circuito con entrambi i rami aperti, e circuito con
ramo controlaterale occluso, si osserva che la resistenza equivalente ottenuta
nel caso di ramo controlaterale occluso è maggiore della resistenza totale
offerta dal circuito aperto. Questo rispecchia il fenomeno di compensazione
verificato anche fisiologicamente, al punto che ostruzioni su un lato dell’albero
bronchiale possono comportare aumenti di sollecitazione sul polmone tali
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da portare alla condizione di pneumotorace. Infine, per un dato livello di
strizione, abbiamo ricavato il valore di resistenza offerto sul ramo considerato,
sfruttando la relazione lineare tra la caduta di pressione e il corrispondente
valore di resistenza, già noto dall’analisi svolta per i casi di circuito aperto e
circuito con ramo controlaterale occluso. Grazie all’informazione ricavata, è
stato possibile risalire al flusso fornito dal ventilatore in fase di simulazione
e confrontarlo con quello osservato dal monitor posto sopra il ventilatore. I
risultati raggiunti confermano la validità della stima delle resistenze e dei flussi.
Per garantire all’utente una facile gestione del simulatore meccanico è
stata implementata un’interfaccia user-friendly dotata di cinque schede, la
quale garantisce un agevole approccio dell’operatore al comando del sistema,
al monitoraggio del corretto funzionamento del simulatore e alla visualizza-
zione dei dati acquisiti. Il pannello frontale con l’interfaccia grafica semplifica
le scelte che l’operatore può eseguire, limitandole alle sole necessarie per
l’esecuzione della misura. E’ stato inoltre scritto un manuale d’uso come
guida dettagliata per l’utente, dove vengono mostrati in maniera metodica i
parametri da settare ed i passi da effettuare per realizzare simulazioni con
l’interfaccia virtuale.
Il personale medico ed infermieristico che presta assistenza deve necessa-
riamente acquisire conoscenze, competenze specifiche ed abilità tecniche di
gestione dei devices presenti in sala parto, quale il ventilatore. La ventilazio-
ne meccanica, come visto nella fase teorica preliminare, riveste un ruolo di
notevole importanza come terapia assistenziale dei neonati durante le prime
settimane di vita, dunque è importante identificare le scelte di ventilazione
che massimizzano l’ossigenazione polmonare limitando il rischio di lesioni
al tessuto. In quest’ottica la formazione attraverso la simulazione diventa
rilevante per chi assiste e si prende cura del neonato. Pertanto, l’ultima
sezione della tesi è dedicata alla validazione del sistema, sia dal punto di vista
tecnico che clinico, durante la quale sono state ricavate informazioni utili che
potranno essere sfruttate in corsi di formazione del personale medico.
Dai risultati raggiunti durante le prove di validazione tecnica, si può conclude-
re che il sistema software implementato è in grado di calcolare e visualizzare
correttamente gli andamenti di flusso, volume e pressione a partire dal se-
gnale acquisito a valle dai cinque sensori, a seconda dei valori dei parametri
impostati dall’utente per la simulazione. Si sono inoltre condotti test di
simulazione al fianco dei clinici esperti, i quali erano chiamati a valutare la
capacità del sistema di rappresentare situazioni cliniche reali, in particolare
quella di neonato curarizzato e quella di neonato con respiro autonomo. Tali
prove ci sono state utili per capire che tipo di ventilazione monitorare per i
due casi clinici e come si comporta il simulatore al variare della complian-
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ce polmonare impostata attraverso l’interfaccia software. Si osserva che, il
simulatore riproduce bene le condizioni di scarsa compliance mentre, per
elevati valori dello stesso parametro, il sistema è soggetto ad un maggior tasso
di asincronie che causano l’auto-triggering dell’atto assistito dal ventilatore.
Si è notato inoltre che una buona capacità di impostazione dei parametri
ventilatori è importante per migliorare l’asincronia riscontrata.
Il simulatore multi-compartimentale ci ha permesso anche di vedere come si
presentano, all’occhio del clinico, diverse situazioni di ostruzione dell’albero
bronchiale e ci ha consentito di estrarre informazioni utili che nella realtà
clinica non si riescono a valutare.
Il simulatore è utile dunque come strumento di verifica tecnica su quanto as-
sunto dai ventilatori e come training di situazioni cliniche reali, in particolare
per chi ha già una conoscenza approfondita dei parametri ventilatori.
Partendo da questi presupposti, in collaborazione con il reparto di neona-
tologia dell’Azienda Ospedaliera Pisana, sono state eseguite delle prove di
simulazione con un gruppo di sei specializzandi. In particolare, dalle prove
di validazione clinica, l’interfaccia grafica è risultata intuitiva e facile da
utilizzare, in particolare si è rivelata utile per avere un’immediata evidenzia
dei risultati della simulazione e delle strategie di ventilazione. Durante i
test il piano di ventilazione poteva infatti essere continuamente migliorato
ripetendo più volte la simulazione, controllando gli indicatori e apportando
eventuali modifiche. Grazie agli appositi scenari con le spie di allarme, i
discenti hanno avuto modo di acquisire una più approfondita conoscenza delle
grandezze fisiologiche relative alla respirazione. L’immediatezza del feedback
delle proprie azioni sul ventilatore è un elemento di vera forza del sistema in
quanto effettivamente contribuisce ad incrementare il livello di realismo dello
scenario.
La simulazione pertanto facilita l’apprendimento, aumenta il livello di confi-
denza dei praticanti e migliora il lavoro di gruppo, come abbiamo avuto modo
di constatare durante le prove di validazione dove, al termine, i partecipanti
hanno discusso i risultati raggiunti esponendo le proprie idee e confrontan-
dosi sull’esperienza appena conclusa. La simulazione all’interno di questo
panorama si propone dunque come una metodologia che, accanto alle lezioni
teoriche, presuppone momenti di esercitazione pratica.
Allo stesso tempo, la fase di validazione sia tecnica che clinica ci è stata
utile per capire, sempre con il supporto del personale medico, quali elementi
possono essere migliorati per rendere il sistema più vicino possibile alla
veridicità di un polmone neonatale.
Una possibile ottimizzazione del sistema prevede di integrare il simulatore
in un fantoccio in modo da riprodurre in maniera realistica le sembianze di
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un neonato. Inoltre, per rendere il device ancora più user-friendly, si può
considerare l’ipotesi di rendere automatici i singoli passi fatti inizialmente
per il settaggio del sistema, in modo da rendere l’utente completamente
indipendente. Si possono, infine, apportare eventuali altre modifiche sia a
livello hardware che software, per garantire una maggior robustezza e stabilità,
così da garantire un comportamento ottimale del sistema anche per alti valori
di compliance, evitando l’innesco del fenomeno dell’auto-triggering e rendendo
più fluida la parte di gestione ed elaborazione dati.
In conclusione, l’insieme di quanto visto e sviluppato all’interno di questa tesi
può effettivamente rappresentare un valido strumento per dare la possibilità





In questo manuale verranno mostrati dettagliatamente i passi e i parametri
da settare per effettuare prove con l’interfaccia virtuale.
Strumentazione a disposizione
X Ventilatore meccanico BEAR CUB r750 Infant Ventilator;
X Simulatore Meressina (Figura A.1):
a. siringhe in vetro da 50 ml;
b. motori lineari DC, LM2070-080-01;
c. driver per il controllo motori, MCLM 3006 S;
d. scheda NI (National Instrument) USB-6218 per acquisizione del
segnale di pressione;
e. porta seriale con otto porte (cinque in uso);
f. sistemi di tubi in plastica per la connessione simulatore-ventilatore;
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X Generatore di tensione (12 V);
X Ciabatta multipresa;
X PC con programma LabVIEW.
Figura A.1: Simulatore Meressina.
Allestimento del sistema
Questa procedura deve essere applicata tutte le volte prima dell’avvio del
programma:
X Collegare all’alimentatore i morsetti verde e nero posti sul retro del
banco: il morsetto verde al SUP + e il morsetto nero al SUP − nella
parte MASTER dell’alimentatore (come in Figura A.2).
X Attaccare l’alimentare alla presa di corrente.
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Figura A.2: Collegamento morsetti-alimentatore.
NOTA : i morsetti non devono entrare in contatto tra loro.
Tenerli distanti per evitare cortocircuito.
X Attaccare la spina della porta seriale (SPINA 1) alla presa di corrente.
X Collegare l’estremità USB della scheda DAQ, tramite apposito cavo, al
PC. Esattamente nel primo attacco USB del PC (PORTA 1, a sinistra).
X Collegare l’estremità USB della porta seriale, tramite apposito cavo,
al PC. Esattamente nel secondo attacco USB del PC (PORTA 2, a
sinistra).
NOTA : il computer deve avere i pacchetti software LabVIEW
2011 e NI-DAQmx installati.
X Lanciare sul PC il programma LabVIEW “Simulazione Totale.vi“.




La gestione complessiva del sistema avviene tramite la seguente interfaccia
grafica dotata di cinque schede.
Figura A.3: Scheda di general overview dell’interfaccia.
A.1 Calibrazione dei sensori e motori
STEP 1
Il primo passo da compiere è calibrare i sensori di pressione e i motori.
L’offset deve risultare qualitativamente molto basso, al livello dello zero.
X Posizionare (a mano) lo stantuffo delle siringhe a 15 ml, a livello della
linea blu (come in Figura A.4). Questo permette di impostare la
posizione iniziale dello stantuffo, che rappresenta la capacità funzionale
residua di ciascun lobo;
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Figura A.4: Posizionare lo stantuffo a 15 ml.
NOTA : Per poter effettuare quest’operazione Il generatore
di tensione (12 V) deve essere spento. In caso contrario non è
possibile muovere l’asta del motore.
X Accendere il ventilatore:
a. collegare il cavo di alimentazione del ventilatore alla presa di
corrente;
b. collegare i tubi dei gas (O2 e aria compressa) alle prese a muro;
c. controllare che il circuito sia ben collegato al ventilatore;
d. impostare il sistema di ventilazione in modalità STANBY;
e. accendere il monitor posto sopra il ventilatore;
f. accendere l’alimentatore;
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X A questo punto cliccare il tasto SETTING 1.
Per eseguire il programma, cliccare sul pulsante Run nella barra degli stru-
menti:
In fase di esecuzione, i tasti che consentono il controllo dell’avvio del
programma, assumono il seguente aspetto:
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Nel caso in cui il tasto di run assumesse l’aspetto spezzato (vedi immagine)
significa che nel programma sono presenti degli errori di scrittura del codice
per cui non può essere mandato in esecuzione. Per trovare tali errori, premere
il pulsante e si apre una finestra di dialogo con la lista degli errori di scrittura
del codice: generalmente questo significa che un ingresso richiesto non è
collegato o che un collegamento risulta spezzato.
Agendo sui tasti di stop e di pausa, è possibile fermare definitivamente oppure
temporaneamente l’esecuzione del programma.
X Dopo aver premuto il pulsante PLAY controllare gli ultimi due grafici
nel riquadro AT LOBES.
Per un corretto funzionamento, il segnale di pressione dei cinque lobi, tre
per il polmone destro e due per il polmone sinistro, deve essere sullo zero.
X Aspettare qualche secondo e premere il pulsante stop.
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A.2 Calcolo delle resistenze
STEP 2
Il secondo passo consiste nel trovare il valore di resistenza totale offerta
dal circuito di conduzione.
X Definire manualmente il livello di strizione delle due vie bronchiali
girando le rotelline (Figura A.5);
Figura A.5: Dettaglio del circuito meccanico utilizzato per simulare le vie
aeree del neonato.
X collegare la cannula al circuito respiratorio del sistema meccanico;
X impostare il ventilatore in modalità AC;
X impostare il valore di PIP= 30 e PEEP= 0.
NOTA : Controllare che il valore di PIP non vari durante la
prova.
1. A questo punto cliccare il tasto SETTING 2 sull’interfaccia/pannello
frontale.
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2. Cliccare sul pulsante RUN.
3. Visualizzare il valore di RESISTENZA: è presente sul pannello frontale
in alto a sinistra, un controllo numerico che si aggiorna ad ogni avvio.
Un messaggio avverte se il valore di resistenza rispetta il range di valori
per un bambino sano intubato o se vi sono problemi di ostruzione.
Nel caso si volesse vedere come cambia il valore di resistenza totale all’aumen-
tare della resistenza nel bronchio destro e/o sinistro, è necessario, dopo aver
settato manualmente le rotelline, ripetere le operazioni dal passo 1.
In ordine di esecuzione:
1. Girare le rotelline
2. Ripetere l’operazione 2
3. Ripetere l’operazione 3
In caso di ostruzione del lobo destro e/o sinistro si accenderanno i LED.
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A.3 Funzionamento globale del sistema
STEP 3
Come prima, dopo aver preso i valori di offset e di resistenza, vediamo il
funzionamento del sistema globale.
A.3.1 Funzionamento senza i motori
X Cannula inserita nel circuito respiratorio del sistema
X Monitor ventilatore acceso
X Alimentazione dei motori spenta
X Cliccare il tasto PLAY
X Cliccare sul pulsante RUN.
Nella scheda GLOBAL TREND osservare il grafico di P from VEN-
TILATOR e confrontare con il grafico di pressione dato dal monitore del
ventilatore.
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Verificare nel riquadro AT LOBES, nell’ultima schermata, che le cadute di
pressione siano le stesse per i cinque lobi (guardare STEP 2).
NOTA : se le cadute dei cinque lobi non sono le stesse ripren-
dere i valori di offset e quindi RIPARTIRE dallo STEP 1.
A.3.2 Caso respiro autonomo
Procedere secondo l’ordine:
1. Posizionare, ad alimentatore spento, lo stantuffo di ciascuna siringa a
15 ml
NOTA : il generatore di tensione deve essere spento.
2. Accendere l’alimentazione dei motori
NOTA : controllare che la tensione inviata ai motori sia
intorno ai 12V.
3. Mettere il ventilatore in modalità STANDBY
4. Togliere la cannula dal circuito respiratorio del sistema meccanico
5. Settare i valori di frequenza e tempo inspiratorio, CFR, volume tidalico
e compliance di ciascun lobo
6. Mettere la PRESSIONE DI CONTROLLO massima
7. Cliccare sul tasto PLAY
8. Cliccare sul pulsante Run
I motori inizialmente sono fermi, per muoversi hanno bisogno di un
Volume Tidalico.
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9. Dare un volume tidalico ai cinque lobi
I motori,se è stato dato loro lo stesso valore di volume tidalico,si muove-
ranno con la stessa corsa.
NOTA : se un motore non si muove, provare ad allentare con un
cacciavite il supporto che rende stabile la siringa (vedere figura).
NOTA : se si alza il valore di frequenza bisogna abbassare il
tempo di inspirazione altrimenti non si può rispettare la relazione
matematica tra le due grandezze.
Osservare nel riquadro AT LOBES, i grafici di Volume in caso di respiro
spontaneo e di Pressione.
Il LED Apnea si accende in maniera random durante il corso della prova:
quando si accende il led i motori si fermano.
A fine operazione cliccare sul pulsante stop e spegnere l’alimentatore.
A.3.3 Caso ventilazione controllata
1. Posizionare lo stantuffo di ciascuna siringa a 15 ml
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2. Accendere il generatore di tensione
3. Mettere il ventilatore in modalità AC
4. Inserire la cannula nel circuito respiratorio del sistema meccanico
5. Settare i valori di frequenza e tempo inspiratorio, CFR, volume tidalico
e compliance di ciascun lobo
6. Mettere la PRESSIONE DI CONTROLLO minima
7. Cliccare sul tasto INDUCED APNEA
8. Cliccare sul pulsante PLAY
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Osservare nei riquadri GLOBAL TREND e AT LOBES i grafici di
pressione, volume e flusso:
• Nel primo riquadro, verificare se esiste una corrispondenza con i grafici
visualizzati sul monitor del ventilatore
• Nel secondo, osservare come si comporta il sistema: se segue o no il
ventilatore
A.3.4 Caso ventilazione assistita
Seguire i passaggi della ventilazione controllata e mettere la PRESSIONE DI
CONTROLLO al valore di 10 cmH2O.
A.4 Scenari
Caso di bambino pretermine con RDS di 2 Kg e bambino asfittico a termine
di 3 Kg.
Valutare la bontà della ventilazione nei casi di bambino pretermine con RDS
di 2 Kg e bambino asfittico a termine di 3 Kg; se i valori di PIP, PEEP,
frequenza, flusso inspiratorio e volume tidalico caratteristici della ventilazione
in atto sono compresi entro range di normalità forniti dai clinici si accenderà,
per ciascun parametro, una spia verde; in caso contrario queste diventeranno
rosse ed apparirà un messaggio che indica se il dato parametro è al di sotto
o al di sopra del range ideale e quali sono gli effetti che può portare tale
errore nella ventilazione. Sono inoltre presenti degli indicatori analogici di
pH, PaCO2 e Sat O2 che partono da valori tipici ottimali e variano nel caso
in cui perdurino determinate condizioni di ventilazione errata.
NOTA : se vi sono grossi cambiamenti nelle impostazioni
date sul ventilatore si consiglia di interrompere l’esecuzione del
programma e far ripartire subito dopo la simulazione.
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Figura A.6: Scenario utile per valutare le condizioni di ventilazione ottimale
nel caso di bambino pretermine con RDS.
Figura A.7: Scenario utile per valutare le condizioni di ventilazione ottimale
nel caso di bambino asfittico a termine.
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